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RESUMEN (en espaiiol)

Objetivo: Comparar dos tipos de implantes dentales fabricados en material diferente,
Titanio ( Ti ) y Zirconia ( Zr ), en lo que respecta a sus valores de estabilidac
implantaria medida mediante torque de insercion (IT) y analisis de frecuencia de
resonancia (RFA) y en su micromovimiento ante la aplicacion de carga. Como variable
independiente se mide el calor generado en el momento de colocacion de ambos
implantes. Materials and Methods: Se evaluaron dos tipos de implante, uno de ZrOx |
test ) y otro de TisAlsV ( control ), que compartian disefio idéntico: conexion mediante
hexagono externo, 3.8mm. de diametro y 8 de longitud. En 21 costillas de vaca se:
colocaron 1 implante de cada tipo (n=42), registrando el torque de insercion mediante:
un torquimetro calibrado (Ncm), la frecuencia de resonancia mediante un transductor
especifico (ISQ) y el calor generado en el momento de la insercion se llevo a cabo
mediante la utilizacién de una sonda o termopar. Posteriormente, se atornillo sobre:
cada uno de los implantes de la muestra una corona protésica fabricada en PMMA
con la morfologia de un_segundo premolar inferior. El conjunto fue sometido a una

carga de compresion estatica, sobre la cuspide vestibular de la corona, con unal
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magnitud de 50N y un angulo de 6 grados respecto al plano oclusal. El]
micromovimiento resultante se midié mediante un microscopio de larga distancia de
enfoque y un programa de analisis de imagenes. Se utilizé el test de Mann-Whitney y
un coeficiente de correlacion de Pearson para calcular la relaciones entre las
diferentes variables estudiadas, considerando una significacion estadistica para un

valor de P inferior a 0.05.

Resultados: Los implantes de Zr obtuvieron una media mayor tanto de IT (29.9+

11.4Ncm) como de RFA (69,4 + 6.61SQ), cuando se le compara con los de Ti (23 +
7Ncm y 62 * 10.6 respectivamente) siendo para ambos casos las diferencias
estadisticamente significativas (p=0.0483 y p=0.0296). Sin embargo, los valores de
micromovimiento ante la aplicacién de carga fueron muy similares para los implantes

de ambos materiales, 93,5 + 112.4 y 94.5 + 152.5 ym, no encontrandose diferencias

estadisticamente significativas entre ellos (p=0.3867). El analisis comparativo entre los
valores promedio de ambos grupos evaluados mostraria un nivel maximo de calentamiento
ligeramente inferior para los implantes fabricados en Zr respecto a los implantes fabricados
en Ti, con un valor promedio de 0.767 + 0.413 °Cy 0.629 + 0.341 °C, respectivamente.
Conclusiones: Los resultados muestran que los implantes de zirconia presentan
mayores valores de estabilidad implantaria que los de titanio, cuando se les evalla
con los procedimientos clinicos habituales (IT y RFA). No obstante, el que no
presenten diferencias en los valores de micromovilidad implica que se debe ser cauto
a la hora de aplicar protocolos clinicos para la zirconia basados en la RFA, que solo
tienen evidencia para el titanio.

En lo que al calor se refiere, el analisis estadistico de resultados no ha reflejado la
existencia de diferencias estadisticamente significativas de temperatura de
calentamiento entre los dos grupos de muestras evaluados, (con un valor de

probabilidad p=0.257).




No obstante, el analisis comparativo entre los valores promedio de ambos grupos
evaluados mostraria un nivel maximo de calentamiento ligeramente inferior para los
implantes fabricados en Zr respecto a los implantes fabricados en Ti, con un valor

promedio de 0.767 + 0.413 °C y 0.629 + 0.341 °C, respectivamente.

RESUMEN (en Inglés)

Purpose: To compare two types of dental implants made of different materials, titanium and
zirconia, with regard to their implant stability value

s measured by insertion torque (IT) and resonance frequency analysis (RFA), and their
micromovement when a load is applied. As an independent variable, the heat

generated at the time of placement of both implants is measured

Materials and Methods: Two types of implants were evaluated, one made of ZrO;
(test) and the other made of TisAlsV (control), but both of identical design: external
hexagon connection, 3.8mm in diameter and 8mm long. One of each type of implant
(n=42) was placed into 21 cow ribs, recording the insertion torque using a calibrated
torque meter (Ncm) and the resonance frequency using a specific transducer (ISQ) and
heat generated at the time of insertion. The insertion was carried out by using a probe
or thermocouple. Subsequently, a prosthetic crown made of PMMA, with the

morphology of a lower second premolar, was screwed onto each of the implants in the




sample. They were then subjected to a static compression load on the vestibular cusp_
of the crown, with a magnitude of 50N and at an angle of 6 degrees to the occlusa
plane. The resulting micromovement was measured using a long working distance
microscope and an image analysis program. The Mann-Whitney test and the Pearsor
correlation coefficient were used to calculate the relationships between the different

variables studied, considering a P value below 0.05 to be statistically significant.

Results: Zr implants obtained a higher mean of both IT (29.9 + 11.4Ncm) and RFA
(69.4 + 6.6 1ISQ) when compared with those of Ti (23 + 7Ncm and 62 + 10.6
respectively), with statistically significant differences in both cases (p = 0.0483 and p =
0.0296). However, the micromovement values when load was applied were very similar
for both types of implants, 93.5 + 112.4 and 94.5 + 152.5 um, with the differences
between them (p = 0.3867) not found to be statistically significant. The comparative
analysis between the average values of both evaluated groups would show a slightly
lower maximum heating level for implants made of Zr compared to implants made of Ti,
with an average value of 0.767 + 0.413 °C and 0.629 + 0.341 °C, respectively.
Conclusions: The results show that zirconia implants have higher implant stability
values than titanium implants when evaluated using the usual clinical procedures (IT
and RFA). However, the fact that there are no differences in micromobility values
implies that caution should be exercised when applying clinical protocols for zirconia
based on RFA, which only has evidence for titanium. As far as heat is concerned, the
statistical analysis of results has not reflected the existence of statistically significant
differences in heating temperature between the two groups of samples evaluated, (with
a probability value of p=0.257). However, the comparative analysis between the

average values of both groups evaluated would show a slightly lower maximum heating

level for implants made of Zr compared to implants made of Ti, with an average value |




of 0.767 + 0.413 °C and 0.629 + 0.341 °C. , respectively.
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“La verdadera ciencia ensefia, sobre todo, a dudar y a ser ignorante”
Miguel de Unamuno

(1864-1936) Filosofo y escritor espafiol
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1. INTRODUCCION Y MOTIVACION






Introduccién y Motivacién

La autoplastia, conforme a la definicion de la Real Academia de la
Lengua Esparfiola (RAE), constituye la implantacion de injertos organicos para
restaurar partes enfermas o lesionadas del organismo, por otras procedentes
del mismo individuo. La RAE no incluye, no obstante, el término aloplastico o
material aloplastico, pero, en base a su prefijo, se entiende que es todo aquel
material de origen inorganico o inerte, que se implanta en el cuerpo a efectos
de reparar o sustituir un area anatomica determinada e incluso de recuperar o

mantener una determinada funcion.

A ese respecto, existen evidencias del uso del oro y la plata como
injertos aloplasticos, ambos materiales con una buena resistencia mecéanica y
maleabilidad, empleadas por parte de culturas tempranas de la Civilizacién
Occidental y de la América Precolombina. Mas recientemente, en el siglo XVI,
Pretonius y Pierre Franco describian en detalle la reparacion de lesiones de
paladar hendido y craneoplastias mediante el uso precisamente de oro. Ambos
materiales fueron ampliamente empleados para el tratamiento de lesiones
craneofaciales de soldados de la primera Guerra mundial, pero, a partir de
mediados del siglo XX, sus aplicaciones y usos practicamente se abandonaron,
en relacion con el desarrollo, evolucion y adecuacion de diversos materiales
(platino, aluminio, aleaciones metalicas, titanio, resinas acrilicas, plasticos,

ceramicas, etc.) (Harris et al, 2014).

La pérdida de dientes, factor cominmente asociado a la edad y a la
enfermedad cariégena o periodontal, siempre ha supuesto un inconveniente
funcional para el individuo, a la par que un problema estético:
“Tus dientes fueron ya perlas de Oriente, Filis, pero la edad (jcruel sentencia!),
los de la encia superior desmiente”. (A Temis consulté Venus Hermosa - Lope

de Vega).

La odontologia en particular, como la cirugia craneofacial en general,
también cuenta con sus propias evidencias histéricas de usos de materiales
aloplasticos destinados a la sustitucion de dientes perdidos, tales como piedras
0 metales preciosos (Lemus et al, 2009) pero también de dientes de animales o

incluso humanos (Leal-Fonseca y Hernandez-Molinar, 2016).
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Introduccién y Motivacién

No obstante, a partir del siglo XVIII, se empiezan a sentar las bases de
la odontologia moderna, en relacion con los estudios de Pierre Fauchard y su
libro Le chirurgien dentiste; ou, traté des dents (1728), en el que entre otros
aspectos se describen las primeras metodologias de la prostodoncia

dentoretenida o mucosoportada (Ring, 1989).

Aunque se pueden encontrar estudios de revision sistematica en la
literatura, que concluyen, que el uso de una dentadura completa removible
tiene un gran potencial para contribuir a la calidad de vida relacionada con la
salud bucodental del paciente (Martins et al, 2021),cuando se les compara con
sobredentaduras sobre implantes, en las que la retencion es mejorada por
éstos, los resultados suelen ser favorables, tanto en satisfaccion general,

comfort, fonética como en estabilidad (Egido-Moreno et al, 2021).

En cuanto a las prétesis fijas retenidas sobre dientes de coronas y
puentes sobre pilares dentales previamente tallados, aunque suponen una
rehabilitacion funcional mas eficaz que las dentaduras removibles, no estan
exentas de complicaciones, ya sean biolégicas (afectacion periodontal o
periapical de los dientes pilares) o técnicas. No obstante, una revision
sistematica de la literatura reciente, que incluyé a evaluacion 19 estudios
clinicos, mostr6 una alta supervivencia de las protesis fijas metal ceramicas a 5
afos (98.7%). En relacibn a las complicaciones técnicas, mostraba un
porcentaje relativamente bajo (11.6%), generalmente la fractura de la ceramica
de recubrimiento, durante el mismo tiempo de seguimiento. El estudio también
apunta, que el material empleado en la rehabilitacién de estas prétesis influye
de manera critica tanto en la supervivencia como en las complicaciones
técnicas, de manera que para las prétesis fijas sobre dientes de circonia y

ceramica, ambas son peores (Sailer et al, 2018).

Finalmente, es preciso considerar que la indicacion de una protesis fija
sobre dientes esta limitada a cumplir una serie de requisitos al respecto del
estado de los dientes pilares, su proporcion corono radicular, la longitud del

tramo edéntulo entre pilares o la ausencia de pilares distales.
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Introduccién y Motivacién

En general, en relacion con el intento de superar las deficiencias de la
eficacia de las protesis removibles o las limitaciones de las protesis fijas sobre
dientes, desde finales de Siglo XIX y principios de XX, diferentes autores han
canalizado sus esfuerzos de investigacion en el intento de sustituir dientes
perdidos mediante la creacion de raices artificiales de material aloplastico. En
este sentido, una de las principales vias de investigacion, ha sido el material a
emplear para tal fin, desde el oro (Maggiolo, 1809), la plata (R. Payne, primeras
décadas del siglo XX y Greenfield en 1915), aleaciones como el Vitallium
(cobalto, cromo y molibdeno, Venable y Strok, 1937), o materiales como el
acero inoxidable, aleaciones de cromo-cobalto o aluminio, etc. (Block MS,
2018). FIGURA 1

FIGURA. 1 Imagen radiologica del primer implante dental colocado con éxito por los hermanos
Strock en 1938. Tomado de Block MS, 2018

En los afios 60, en Suecia, el Dr. Branemark (et al, 1977), descubrieron
accidentalmente un mecanismo de adherencia de un metal al hueso.
Branemark, estaba interesado en la microcirculacién y los problemas de
cicatrizacion de fracturas 6seas. Cuando utilizd una camara de observacion de
titanio (Ti) y la colocd con una técnica poco traumatica en tibias de conejo, se
produjo un hecho significativo: en el momento de su remocion, se descubrio
que el hueso se habia adherido al metal con gran tenacidad, demostrando que
el titanio puede unirse firme e intimamente al hueso humano y que aplicado en
la boca podia ser pilar de retencion y soporte de diferentes tipos de protesis. A

este fenomeno, lo denomino Osteointegracion (Lemus et al, 2009).
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Introduccién y Motivacién

En la actualidad, un implante dental, se considera un dispositivo
protésico fabricado de material aloplastico, implantado en los tejidos orales bajo
la mucosa, el periostio y/o el hueso, para proporcionar retencion y soporte a
una protesis fija o removible (The Glossary of Prosthodontic Terms, 2017).

El aumento de la esperanza de vida, entre otros motivos por la mejora
de las condiciones ambientales y socioculturales, ha hecho que el campo de la
implantologia sea cada vez mas relevante. El material mas frecuente empleado
para ello, es el Ti y sus aleaciones, debido a sus buenas propiedades
mecanicas, baja densidad (4,5 g/cm3) y buena biocompatibilidad con el hueso.
La principal aleacion utilizada es el llamado titanio comercialmente puro, (cp-
Ti). Este metal, estd disponible en cuatro grados, segun la pureza y el
contenido de oxigeno de procesamiento. Estos grados difieren en resistencia a
la corrosion, ductilidad y resistencia; el grado 4 cp-Ti, cuenta con el mayor
contenido de oxigeno (alrededor del 0,4%) y la mejor resistencia mecéanica
general. Las aleaciones de titanio tienen una buena resistencia a la corrosion,
aun asi, es dificil evaluar cuanto titanio podria liberarse y cuantificar el dafio
tisular generado, por ello, para estudiar este efecto, se han utilizado diversos
ensayos en modelo animales. En algunos de ellos (monos y conejos), los
niveles de titanio en los tejidos no cambiaron cuando los implantes estaban
presentes mientras que, en otros animales como las ratas, se encontraron
concentraciones elevadas de titanio en el bazo y degeneracién a nivel hepatica
(Nicholson, 2020).

A nivel humano, se han observado que los diferentes tipos de corrosion
que ocurren en el implante provocan la liberacion excesiva de iones metalicos
al medio oral. Dependiendo de la cantidad requerida de oligoelementos en el
cuerpo, el ion liberado en exceso, se puede volver toxico o peligroso. Esto
puede llegar a provocar problemas de salud para los pacientes. Debido a esto,
se han introducido técnicas de modificacion de la superficie, a efectos de evitar
el fendbmeno de la corrosion, asi como para mejorar la textura y las propiedades
de biocompatibilidad (Asri et al, 2017).
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Introduccién y Motivacién

En esta linea, las dos aleaciones de titanio mas utilizadas son cp-Ti y
TisAlsV y esta suficientemente evidenciado, que ambas pueden osteointegrarse
facilmente. Se considera que la osteointegracién ocurre cuando se desarrolla
un contacto directo entre el hueso vivo y el metal, sin ninguna capa intermedia
de capsula fibrosa. Tanto cp-Ti como TisAl4V son bioactivos y pueden promover
la formacion de hueso en contacto directo con la superficie metalica (Asri et al,
2017). Por ello, las excelentes propiedades biolégicas y mecanicas de las
aleaciones de titanio se reflejan en unas tasas de éxito de supervivencia
elevadas del 97-99% a 10 afos (Nicholson, 2020). Por lo tanto, se puede
concluir, que el Ti, hoy en dia sigue siendo el material “Gold standard”, si bien
es cierto que se estd produciendo un aumento en el uso de otros materiales,
para superar ciertas carencias de las que éste adolece. Una de ellas, es la
diferencia encontrada en el modulo de elasticidad en relacion al hueso, 110
GPa para el titanio y 14 GPa en la cortical ésea. Esta diferencia tan acusada,
se puede traducir en una distribucion de tension inadecuada, reabsorcidon 6sea.
El aspecto metdlico del Ti también puede generar un problema, ya que, a dia
de hoy, las restauraciones altamente estéticas se estan convirtiendo en una
demanda por parte de los pacientes. Para intentar solucionarlo, han aparecido
en el mercado dental materiales como el polieteretercetona (PEEK) y las
ceramicas, que presentan algunas ventajas frente al Ti. En relacién al PEEK,
una de sus ventajas, es la generacion de una menor hipersensibilidad y
reacciones alérgicas; otra, debido a su radiolucidez, es la aparicion de menos
artefactos en imagenes de tomografia computarizada; otra mas, asociada a su
color beige, es una apariencia mas estética, cuando se expone al medio oral;
item mas, es un material de base verséatil, pudiéndose adaptar a un propdsito
particular cambiando sus propiedades de superficie o volumen; y por ultimo, la
similitud de sus propiedades elasticas en relacién al hueso, al mostrar un
modulo elastico de 3 a 18 GPa dependiendo del refuerzo con fibra de carbono.
Considerando en conjunto todas estas ventajas, el PEEK parece un material
prometedor en el campo de la implantologia, sin embargo, se necesita mayor

evidencia cientifica puesto que, se han publicado pocos ensayos clinicos que
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Introduccién y Motivacién

empleen el PEEK como material para implantes dentales que puedan confirmar

altas tasas de éxito y supervivencia (Rahmitasari et al, 2017).

Continuando en esta busqueda de materiales libres de metal, se
impulsé la aplicacion clinica de implantes fabricados con biomateriales
ceramicos como, por ejemplo, la alimina mono y policristalina, los vidrios
bioactivos, la hidroxiapatita y el 6xido de zirconio (circonia). Este ultimo,
procede de un elemento que es en esencia metalico, pero la forma empleada
en odontologia es la circonia. Un oxido obtenido a partir de un proceso de
oxidacion reductiva denominado método Kroll, que, en definitiva, obtiene una
forma cristalina del ZrO2. La circonia es tolerada positivamente por el hueso y
los tejidos blandos y posee una gran estabilidad mecanica. Dado que la
diferencia en la resistencia de unién hueso-implante no es significativa entre las
ceramicas bioinertes y el acero inoxidable, se ha concluido que la afinidad del
hueso por éstas es practicamente la misma que por las aleaciones metélicas
(Koutayas et al, 2010).

Se han realizado también pruebas de cultivos celulares in vitro, para
verificar la biocompatibilidad del 6xido de zirconio. Josset (et al, 1999), mostro
en su estudio, la ausencia de respuestas adversas en relacibn con este
material. Por otro lado, los estudios en animales utilizando implantes de
circonia sin carga, han mostrado unas caracteristicas comparables a las de los
implantes de titanio en términos de biocompatibilidad y capacidad de
osteoinduccién (Sennerby et al, 2005; Gahlert et al, 2007).

En definitiva, a la circonia se le atribuyen respecto al titanio, ventajas
de biocompatibilidad y estética. Esto es debido a su color blanco cuando esta
expuesto en el medio oral o cuando se trasluce a través del tejido blando
periimplantario y su mayor biocompatibilidad respaldada por los resultados de
revisiones sistematicas, que concluyen en una mejora en los porcentajes de
contacto hueso implante (BIC, siglas del inglés “Bone to implant contact”)
cuando se comparan implantes de titanio e implantes de circonia con superficie

modificada mediante ataque acido (Hafezeqoran y Koodaryan, 2017).
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No obstante, muchos de los autores que apoyan las aplicaciones de la
circonia, obvian una diferencia que pudiera ser importante en su
comportamiento biomecéanico: la circonia es un material con un modulo de
Young de 200 GPa, en definitiva, practicamente el doble que el del TisAlsV (110
GPa) y obviamente, muy alejado del correspondiente hueso marginal
periimplantario (de 1 a 10 GPa, dependiendo de si es trabecular o cortical,

respectivamente) (Brizuela-Velasco et al, 2019).

Ciertos estudios mediante analisis de elementos finitos, parecen dejar
patente que, debido a estas propiedades elasticas, se debe de esperar un
diferente comportamiento biomecénico de los implantes de circonia, una vez
integrados, respecto al hueso de soporte (Brizuela-Velasco et al, 2016; Pérez-
Pevida et al, 2016). Pero también, los resultados de estudios en modelo animal,
han encontrado una ventaja respecto a los valores de BIC en aleaciones de
mayor elasticidad cuando se les compara con otras de médulos de Young mas
altos (Brizuela et al, 2019).

Lo que no aparece reflejado en la literatura, es la influencia que estas
propiedades elasticas de la circonia, puedan tener sobre el propio proceso de
la osteointegracién. Es preciso considerar que, en la osteointegracion, como en
la regeneracion de una fractura 6sea primaria, uno de los procesos claves para
asegurar su éxito es un control mecanico, que impida poner en riesgo la red de
capilares neoformados durante la fase proliferativa (Brizuela-Velasco et al,
2015). En el caso concreto de la aposicion de hueso alrededor de un implante,
a este control mecanico se le denomina estabilidad implantaria. A este
respecto, la literatura actual disponible, no aporta evidencia suficiente sobre

determinados aspectos, tales como:

¢ No esta estudiado, ni es posible inferir, como puede afectar un material
de alta rigidez mecanica como el de la circonia, a la estabilidad

implantaria.
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e No esta aclarado, si esas propiedades mecénicas, pueden incluso
influir sobre los propios procedimientos de medida de la estabilidad
(fundamentalmente torque de insercién (IT) y analisis de frecuencia de
resonancia (AFR)), en los que, ademas, se basan la toma de

decisiones clinicas.

e Tampoco existe informacién disponible acerca de, como puede influir
un material de esta rigidez, en la propia insercion del implante, en

relacion a los coeficientes de friccidon y del calor que se genere.

Esta ausencia de evidencia, es precisamente la justificacion y
motivacion en la eleccion de este proyecto de Tesis Doctoral, que pretende
arrojar luz en este ambito, con el objetivo no s6lo de desentrafiar el marco
tedrico, sino también para poder determinar si clinicamente tiene sentido que la
aplicacion de protocolos de toma de decisiones, que estan estudiados para el
titanio, se pueden aplicar, como de fato se hace, a los implantes que estén

fabricados en circonia.
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Estado actual del tema

La osteointegracion se definid originalmente como una conexion
estructural y funcional directa entre el hueso vivo ordenado y la superficie de un

implante cargado funcionalmente (Branemark et al, 1977).

Osteointegracion, es un término histolégico que esta indicando una
aposicion Osea directa sobre la superficie del implante, sin que exista
interposicion de tejido blando. Sin embargo, nunca existe un 100% de contacto
entre ambas superficies. El grado de osteointegracion puede valorarse
clinicamente de un modo indirecto, mediante la evaluacion de la ausencia de
movilidad del implante. Por ello, la valoracién clinica que realizamos en la
actualidad de la osteointegracion de un implante, se basa en criterios
mecanicos de estabilidad mas que en criterios histolégicos (Albrektsson et al,
1981).

Actualmente se dice, que un implante se considera osteointegrado,
cuando no hay un movimiento progresivo entre el implante y el hueso con el
que estd en contacto directo (Branemark, 1983). Aunque el término
osteointegracién se utilizo inicialmente con referencia a los implantes metalicos
de titanio, el concepto actualmente, se aplica a todos los biomateriales que
tienen la capacidad de osteointegrarse, tanto las ceramicas utilizadas como los

sustitutos 6seos.

Autores como Moraschini (et al, 2015), encontr6 en su revision
sistematica, altas tasas de supervivencia de los implantes dentales, una vez
cargados, en periodos de seguimiento de hasta 20 afios (media acumulada
94,6%). Aproximadamente el 70% de las pérdidas de implantes se produjeron
después de la colocacién del pilar y la carga protésica, lo que demuestra que
se produce un mayor numero de fracasos después ser éstos cargados. En esta
linea, Smeets (et al, 2016), habla sobre excelentes tasas de supervivencia a
largo plazo. Sin embargo, también menciona fallos de implantes en una
pequefia cantidad de pacientes. El fracaso primario del implante debido a una
osteointegracion insuficiente, ocurre en el 1-2% de los pacientes durante los
primeros meses. El fracaso secundario, se desarrolla varios afios después de

una osteointegracion exitosa en aproximadamente el 5% de los pacientes. Este
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autor habla de la periimplantitis como causa comudn, y ésta a su vez, se
caracteriza por la inflamacién de la mucosa periimplantaria y pérdida de hueso

de soporte (Berglundh et al, 2017).

Tras nombrar las excelentes propiedades mecanicas vy
biocompatibilidad de los implantes de circonia, varios autores examinaron la
osteointegracion de este material en distintos estudios animales. Manzano (et
al, 2014), en una revision sistemética, compard la osteointegracion de los
implantes de circonia con la de los implantes de titanio, tomando como
referencia los valores de contacto hueso-implante (BIC) y torque de
desinsercion (RT, del inglés Removal Torque) para evaluar la calidad de la
osteointegracion. Los resultados obtenidos, mostraron que el BIC y RT de los
implantes de circonia, en la mayoria de los estudios analizados, no mostraron
diferencias estadisticamente significativas cuando se les comparaba con los
implantes de titanio. Estos datos estan en concordancia con estudios de
objetivos y disefio similares, que alcanzan las mismas conclusiones en relacién
con las 2 variables dependientes analizadas, no hallando diferencias
estadisticamente significativas entre ambos tipos de implantes (Kohal et al,
2004; Sennerby et al, 2005).
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2.1 Osteointegracion y fases

La osteointegracion, al igual que la regeneracidbn de una fractura
primaria, tiene 4 fases; hemostasia, fase inflamatoria, proliferativa y fase de

remodelacion.

Hemostasia. Esta fase exudativa, comienza con la preparacion
quirargica del lecho 6seo del implante, seguido de la insercion del mismo.
Puede durar de minutos a horas. El propio trauma quirargico, conlleva la
liberacion de factores de diferenciacion y crecimiento que estaban contenidas
en la matriz 6sea. Estos son liberados de sus dominios de unién a heparina por
hidrolasas de heparina de las plaquetas sanguineas. El sangrado de los vasos
sanguineos lesionados, conduce a la polimerizacion del fibrindgeno, para crear
una primera matriz extracelular en el defecto. Después de la colocacién del
implante, la superficie de éste interactia con las moléculas de agua y los iones.
Esto puede cambiar el patron de carga de la superficie y los iones bivalentes
como el calcio, pueden unir a parejas igualmente cargadas negativamente. Los
iones son seguidos por proteinas con una concentracion elevada en sangre,
gue seran reemplazadas por proteinas de concentracion menor pero con una
mayor afinidad por la superficie. A través de la absorcion de proteinas
plasmaticas cémo la albumina, las globulinas o la fibrina, las células podran
adherirse asi a la superficie del titanio. Las plaquetas también se unen al
colageno mediante receptores especificos. Esta adhesion se ve reforzada por
el factor von Willebrand, que forma enlaces adicionales entre los receptores de
las plaquetas y las fibrillas de colageno. Esta unién da como resultado la
activacion y degranulacién de los trombocitos. La hemostasis esta respaldada
por sustancias vasoactivas de las plaquetas como el tromboxano y la
serotonina, que producen vasoconstriccion. La liberacion de citoquinas de las
plaguetas degranulantes es el comienzo de la fase inflamatoria (Terheyden et
al, 2012).

45



Estado actual del tema

Fase inflamatoria. La fase inflamatoria comienza aproximadamente a

los 10 min y dura los primeros dias después de la cirugia. Comienza con la
degranulacién de las plaquetas. La bradicinina de las plaquetas degranuladas,
aumenta la permeabilidad vascular de los liquidos y la histamina aumenta el

flujo sanguineo.

En las primeras etapas de la fase inflamatoria, se activan los sistemas
innatos de defensa del huésped, éste a su vez es activado por moléculas
inespecificas de origen bacteriano. Consiste en elementos moleculares y
celulares: leucocitos polimorfonucleares (PMN) y macréfagos. La abundancia
de bacterias prolonga y amplifica la respuesta inmunitaria celular. Los PMN
eliminan las bacterias a través de radicales reactivos (especies de oxigeno,
grupos hidroxi y radicales de cloro e hipocloritos) que también son téxicos para
las células huésped y el tejido sano que rodea la herida. Por tanto, una
respuesta fulminante de granulocitos neutréfilos, puede inducir la pérdida de

tejidos circundantes sanos.

La fase inflamatoria temprana dentro de las primeras 3 horas es
bastante decisiva para el prondstico de la herida. Un gran nimero de bacterias
favorece la inflamacion. Los cuerpos extrafios contaminados en la herida, que a
diferencia de los tejidos vivos no tienen mecanismos de defensa propios contra
la colonizacién bacteriana, pueden aumentar los recuentos bacterianos. Por
tanto, a efectos de limitar la fase inflamatoria, es preciso un trabajo quirdrgico lo
mas aseéptico posible con baja contaminacién bacteriana, siendo igualmente
relevante, establecer una profilaxis antibidtica y el uso de antisépticos locales
tras la cirugia. Las condiciones limpias, por tanto, ayudan al organismo a
avanzar lo mas rapido posible a través de la fase inflamatoria a la fase

proliferativa.

Cuando se consigue la eliminacion bacteriana y de los restos de tejido,
los macréfagos secretan factores de crecimiento fibrogénicos y angiogénicos y
se produce una activacion de los fibroblastos, que, mediante una serie de
mecanismos, son capaces de llegar al area de la herida y dan lugar al

comienzo de la fase proliferativa (Terheyden et al, 2012).
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Fase Proliferativa. Esta fase se caracteriza por la formacion de nueva

matriz extracelular y por la angiogénesis. Este tejido recién formado se llama
tejido de granulacion. La duracion de esta fase varia de unos dias a algunas
semanas. Estimulados por los factores de crecimiento de los macréfagos, los
fibroblastos del tejido sano de alrededor migran hacia el coagulo sanguineo.
Estas células perforan tuneles a través de la matriz extracelular provisional del
coagulo de fibrina, secretando metaloproteinasas y reemplazando asi esta

matriz provisional.

De forma paralela, se estimula la angiogénesis mediada por las
condiciones de hipoxia. Esta a su vez, atrae a los macrofagos que pueden
sobrevivir en estas condiciones ajustando su metabolismo. El macréfago puede
funcionar con baja concentracion de oxigeno, liberando asi factores de
crecimiento endotelial vascular que estimulan la produccion de precursores de
células endoteliales y factores quimiotacticos. Ademas, otros factores de

crecimiento de las plaquetas y de los macréfagos actian como angiogénicos.

En respuesta a este crecimiento endotelial vascular, los pericitos se
desprenden de las paredes exteriores del vaso, dando lugar a las nuevas
células progenitoras endoteliales migrando a zonas con baja carga de oxigeno
donde son atraidas quimiotacticamente. Las células proliferan para formar
grupos y organizarse formando tubos, que se conectan a un vaso sanguineo
existente. Se crea un nuevo circuito vascular y la sangre puede fluir a través de

7

él.

La angiogénesis, es el requisito basico para que se produzca la
osteogénesis. El hueso nuevo se forma so6lo cuando se encuentra en estrecha
conexion con los vasos sanguineos. La célula 6sea madura no sobrevive a mas

de 200 um de distancia de un vaso sanguineo.

Las células osteoprogenitoras, encontradas en casi todas las
superficies libres de los huesos (endostio, capa interna del periostio, trabéculas
de cartilago calcificado), se adhieren a la superficie de los implantes a través

de integrinas. Estas se unen a su vez, a proteinas de la matriz extracelular
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como la fibronectina, por lo que las células éseas no se unen de forma directa a
la superficie del implante, sino que lo hacen a través de proteinas que se
adhieren a ésta. Después de esa union a la superficie implantaria, las células
osteoprogenitoras pasan a su forma activa convirtiéndose en osteoblastos, los
cuales, comienzan a expresar fosfatasa alcalina y osteocalcina. Esta union es
relevante entre implante y hueso, debiendo existir un micromovimiento minimo
entre ambas partes. Estudios en modelos animal muestran que
micromovimientos superiores a 100-150um a nivel de esa interfase pueden
conducir a la fractura de los capilares neoformados (Szmukler-Moncler et al,
1998), produciendo un fracaso de la cicatrizacidn 6sea, caracterizada por la
encapsulacién fibrosa. Este micromovimiento, es dependiente en esta primera
fase de osteointegracion, del anclaje mecanico que consigue el implante con el
hueso en el momento de su colocacién. Una vez colocado el implante, en la
primera semana, comienza la neoformacién 6sea. Ese hueso formado, sera
tejido 6seo inmaduro reticular, el cual, se caracteriza histologicamente por una
disposicion disparalela de sus fibras colagenas orientadas aleatoriamente. Este
tejido 6seo crecera a lo largo de las superficies 6seas ya existentes y de las
superficies de los implantes hacia los valles de las espiras. La neoformacion
O0sea comienza por la secrecion de matriz colagena por parte de los
osteoblastos. En un inicio se secreta colageno tipo Il (debido a que en los
alveolos maxilares se produce un proceso de osificacién intramembranoso).
Finalmente, esta matriz se mineralizara por la hidroxiapatita (Terheyden et al,
2012).

Fase de remodelacién. El osteoclasto juega un papel importante en la

fase de remodelado. Estos aparecen en la herida a los pocos dias. Empiezan a
crear espacio para la formacion de hueso nuevo, eliminando los contactos
primarios entre el hueso y el implante. La fase de remodelacion puede durar
varios afos, hasta que la mayor parte del hueso antiguo de los contactos

primarios sea reemplazado por hueso recién formado y orientado a la carga.
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El hueso remodelado se denomina hueso laminar y recibe su nombre
de la orientacion paralela de sus fibras de colageno. Este nuevo hueso
trabecular formado se dispondr4 de manera aleatoria en los casos en los que
no sufra carga. En el momento en el que el implante empiece a recibir fuerzas
funcionales, las trabéculas se orientaran en funcion de las mismas con una
forma similar a los arcos de una catedral gotica. Entre las areas de insercion de
las trabéculas, aparecen areas de superficie de titanio no cubiertas en la
superficie del implante. El contacto hueso-implante puede disminuir durante la
fase de remodelacion y generalmente se equilibra en aproximadamente dos

tercios de la superficie del implante (Terheyden et al, 2012).

Osteoblastos y osteoclastos actian de manera independiente. Es
necesario un equilibrio 6seo, ya que si no se volveria 0 mas poroso
(osteopénico) o mas denso (osteopetrotico). Ambas situaciones pueden ser
patolégicas. Al principio, la accién de los osteoclastos depende de los
osteoblastos que controlan la osteoclastogénesis mediante el equilibrio entre el
ligando del receptor activador del factor nuclear Kappa-b ( RANKL ) y
osteoprotegerina. Los osteoblastos secretan RANKL, el ligando del receptor
RANK que activa la osteoclastogénesis. RANKL puede ser a su vez anulado
por osteoprotegerina soluble, también sintetizada por los osteoblastos. A su
vez, los estimulos mecénicos se traducen en una sefial mediada por citoquinas
que controlan la accién del osteoblasto. Este fendmeno, denominado
mecanotransduccion, es mediado por el osteocito. Este, posee estrechas
prolongaciones citoplasmaticas conocidas como canaliculos, a través de los
cuales discurre liquido intersticial. Las cargas que se trasladan al hueso,
provocan cambios de gradiente en este fluido, estimulando los cilios primarios
de la membrana celular induciendo sefales intra-celulares. Estas sefiales se
propagan a los osteocitos vecinos mediante sus conexiones celulares. Ademas,
los osteocitos también pueden inhibir a los osteoblastos a través de la

esclerostina (Terheyden et al, 2012).
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Al final de la fase de remodelacion, alrededor del 60-70% de la
superficie del implante esta cubierta por hueso. Este fendmeno se ha
denominado contacto hueso-implante y es utilizado en investigacion para medir
el grado de osteointegracién. Segun el concepto de mecanotransduccion, la
remodelacion Osea continla durante toda la vida. Los esfuerzos de
investigacion, se han centrado en el disefio de nuevas topografias de
superficies de implantes para optimizar la migracion, adhesion, proliferaciéon y
diferenciacion osteoblastica (Smeets et al, 2016).

Ademas, también existen factores bioldgicos que contribuyen al fracaso
en la osteointegracion. Existen 2 tipos de pérdida, la primaria y la tardia. En la
primaria, influyen el trauma quirdrgico y las condiciones anatémicas del hueso,
mientras que, en la tardia, la calidad 6sea, el volumen y la sobrecarga. El
impacto de estos factores en el fracaso del implante, depende del disefio del
mismo y de las caracteristicas de su superficie, pudiendo ser alterado
modificando la técnica quirdrgica. La pobre cantidad y sobre todo calidad ésea,
parece ser el principal factor causante del fracaso en la osteointegracién del
implante cuando se lleva a cabo el protocolo estdndar de carga. En este
sentido, una adaptacion de la técnica quirargica, el protocolo de carga o la
seleccién del adecuado disefio y superficie del implante podrian mejorar su

osteointegracion (Molly, 2006).
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2.2 Estabilidad Primaria

2.2.1 Concepto

La osteointegracion de un implante, al igual que la cicatrizacion de una
fractura Gsea primaria, precisa de un entorno biolégico y mecanico favorable.
En el caso concreto del implante, se habla de estabilidad implantaria,

diferenciando dos conceptos: la estabilidad primaria y la secundaria.

La estabilidad primaria, se define como la ausencia de la movilidad del
implante en el lecho éseo en el momento de su colocacion y esté en relacion
con diversos factores como la cantidad y calidad ésea, la técnica quirargica y

las caracteristicas del propio implante (Meredith, 1998).

La estabilidad secundaria, al contrario que la primaria, se considera el
resultado de la formacion y remodelaciéon ésea que ocurre en la interfase
implante/hueso y la maduracion del tejido blando alrededor del implante
durante el periodo de cicatrizacion postquirdrgico (Sennerby and Meredith,
1998).

En el momento de colocacion del implante en hueso denso se consigue
una estabilidad primaria elevada, pero el aumento de estabilidad secundaria
sera leve. Esto es debido, a que la mayoria de la superficie del implante esta
en contacto con el hueso desde el principio. Sin embargo, cuando nos
encontramos con una baja densidad O6sea y poca estabilidad primaria, el
proceso de cicatrizacion puede afadir considerablemente estabilidad
secundaria, pero en estos casos, el periodo de cicatrizacion sera mas largo
(Sennerby y Roos; 1998).

La estabilidad inmediata del implante es mecanica y va siendo
sustituida durante el periodo de osteointegracion por una estabilidad biologica.
Hay un descenso inicial de esta estabilidad primaria en el periodo inmediato a
la cirugia, aumentando progresivamente, al desarrollarse el proceso biolégico

de osteointegracion. FIGURA 2
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FIGURA 2. Grafica de Estabilidad en el tiempo. Imagen tomada del articulo S. Roghavendra, M
Wood, TD Taylor.

2.2.2 Relaciobn de la estabilidad primaria con el

movimiento

De manera clasica, se ha considerado que la anquilosis funcional de
los implantes dentales en el hueso alveolar, era el criterio preciso para certificar
la osteointegraciéon del implante desde un punto de vista biomecéanico (Chang y
Giannobile, 2012). No obstante, esta anquilosis estaba considerada con una
menor capacidad de movimiento del implante cuando se le comparaba con el
diente y especialmente a que antes, no se contaba con instrumental especifico

para medir clinica o experimentalmente a nivel de la micra (u).

Cabe destacar, que existe una diferencia entre el comportamiento
biomecénico del implante ante fuerzas verticales y horizontales y el

comportamiento de un diente natural ante las mismas fuerzas.

Si se compara el estrés transferido al terreno de soporte de un diente o
de un implante, se pueden encontrar diferencias muy significativas. Esto es
debido, a que el ligamento periodontal se encuentra ausente en los implantes
como consecuencia de su osteointegracion. Gracias a éste, el diente tiene una

cierta resilencia, permitiendo asi micromovimientos ante la aplicacion de cargas
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oclusales. Un micromovimiento es aquel que se encuentra entre 0.1 y 0.5mm,
mientras que un macromovimiento es aquel superior a 0.5mm y un
micronmovimiento estd por debajo de 0.lmm. Clinicamente, el
macromovimiento es perceptible, el micromovimiento no es facilmente
observable y el micronmovimiento es imperceptible para el ojo humano
(Weinnberg, 1993).

Por ello, los implantes osteointegrados, no  presentan
micromovimientos, sino que muestran micronmovimientos, generados por la
deformacion ésea ante la aplicacion de carga funcional producida en base a su
modulo de elasticidad. En definitiva, la distribucion de la tension transferida de
un implante al hueso, no es para nada comparable a la de un diente, ya que
éste al tener ligamento periodontal, tiende a disipar tensién sobre él y a
localizar su centro de rotacion en el tercio apical de su raiz, no asi en los
implantes, que localizan la tension en la zona del reborde 6seo crestal
(Weinnberg, 1993). FIGURA 3

B

Normal Implant

FIGURA 3. Diferencias entre la unién del diente con el hueso y del implante con el hueso

Hasta aqui y previo a comentar la teoria de la microdeformacion 6sea y
a describir la teoria del mecanostato elaborada por Frost, es necesario
mencionar el tejido 6seo y sus componentes. Asi, en el tejido 6seo, ademas de
la matriz extracelular se encuentran principalmente las siguientes células:

osteoblastos, osteocitos y osteoclastos
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LOS OSTEOBLASTOS, son las células responsables de la formacion
de hueso. Sintetizan los componentes de la matriz organica y controlan su
mineralizacion (Lang et al, 2008). Son células grandes (20-30 um), de forma
poliédrica, con citoplasma baséfilo y con un aparato de Golgi y un reticulo
endoplasmatico rugoso de tamafo importante. Son emisoras de procesos
citoplasmaticos hacia la matriz, las cuales, comunican con la red de osteocitos
y con osteoblastos vecinos. Estos se comunican entre si mediante proteinas
transmembrana o integrinas, que actian como enlace entre células o entre una
célula y la matriz extracelular, permitiendo el paso de mensajeros como el
calcio, citoquinas o prostaglandinas. Los osteoblastos sintetizan la matriz
organica o sustancia osteoide a un ritmo de 2-3 ym por dia y expresan una
enzima caracteristica, la fosfatasa alcalina que permite la mineralizacién a un
ritmo de 1-2 um por dia. En la actualidad, se sabe que sintetizan las proteinas
colagenas y no colagenas de la matriz organica del hueso, dirigen la
disposicion de las fibrillas de la matriz extracelular y contribuyen a la
mineralizacion de la sustancia osteoide. Gracias a la fosfatasa alcalina median
en la reabsorcién llevada a cabo por los osteoclastos a través de la sintesis de
citoquinas especificas y sintetizan factores de crecimiento (Fernandez-

Tresguerres et al, 2006).

Su vida media es entre 1-10 semanas tras las cuales pueden
desaparecer por mecanismos de apoptosis, transformarse en células de
revestimiento (bone lining cells), para alinearse sobre la superficie del hueso y
regular el paso de calcio hacia dentro y fuera del tejido éseo, respondiendo
también, ante hormonas que activan los osteoclastos o trasnformarse en
osteocitos (15%). Ambos tipos celulares, representan estadios mas avanzados

de maduracion (Fernandez-Tresguerres et al, 2006).

LOS OSTEOCITOS, cuando la matriz es mineralizada, los osteoblastos
atrapados en su interior pueden transformarse en osteocitos, no asi, en el caso
de los osteoblastos, osteoclastos y células de revestimiento que se hallan en la
superficie ésea. Los osteocitos, son las células mas abundantes del hueso (10

veces mas que los osteoblastos). Son de forma estrellada, situandose su
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cuerpo en el interior de lagunas u osteoplasmas. Los procesos citoplasmaticos
se comunican entre si a través de canaliculos (conductos calcéforos), los
cuales estan llenos de fluido 6seo extracelular. Los osteocitos se organizan
generando un entramado de células inter-conectadas formando solamente una
estructura, para asegurarse asi oxigeno y nutrientes (Fernandez-Tresguerres et
al, 2006). Estos también comparten funciones como las de los osteoblastos,
participando en la sintesis y mineralizacion de la matriz osteoide, pero se cree
que su funcion principal, es la de controlar el remodelado 6seo, detectando las
variaciones mecanicas de las cargas, fenOmeno conocido como mecano-
transduccion (Lanyon, 1993). Los osteocitos constituyen el campo final desde
la recta osteoblastica y son incapaces de renovarse. Poseen los mismos
marcadores que los osteoblastos, sin embargo, tiene como marcador singular
el CD44, receptor de membrana que se expresa en los osteocitos y es negativo

en los osteoblastos y células de revestimiento.

LOS OSTEOCLASTOS, son las células encargadas de la reabsorcion
0sea. Son células grandes (100 ym), multinucleadas y ricas en mitocondrias y
vacuolas, que proceden de células madre hematopoyéticas medulares
denominadas “Unidades Formadoras de Colonias de Granulocitos vy
macrofagos”, precursoras de estas células. Estos tienen 2 funciones en la
membrana: un borde en cepillo, que es donde radica la reabsorciéon y una zona
clara, rica en microfilamentos, con integrinas que sirven de anclaje a la matriz.
Los osteoclastos se mueven alrededor de la zona a reabsorber, para luego
adherirse a la superficie 6sea mineralizada por el ribete en cepillo sellando los
bordes del area mediante dichas integrinas. La integrina del osteoclasto, av[33,
reconoce la secuencia Arg-Gly-Asp existente en el colageno y otras proteinas
de la matriz osteoide. A este nivel el ph es acido, dado que secretan acidos
(H+) generados por la anhidrasa carbdnica Il y enzimas proteoliticas como
colagenasas, metaloproteasas, catepsina K, glucuronidasa, etc., que van a
generar la reabsorcion 6sea mediante la solubilizacion de la matriz inicialmente
y de la mineral después. En la aplicacion de fuerzas masticatorias a nivel 6seo,
se produce una neoformacién debido al estimulo de la red canalicular

osteocitica, que se traducira en sefales intra-celulares internamente del natural
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osteocito, gracias a receptores de membrana como las integrinas. Esta
situacion igualmente, se da durante los movimientos ortodonticos y en
implantes con carga (Cano-Sanchez et al, 2008; Romanos, 2016). En este
instante, el osteocito envia sefiales externas mediante distintos mediadores
como la prostaglandina E2, que activan el desarrollo inflamatorio (Klein-Nulend
et al, 2005; Sterck et al, 1998), induciendo a su vez, una respuesta catabdlica
mediante la formacién de osteoclastos a través del sistema RANKL y la
inhibicion del desarrollo de osteoblastos (Suzawa et al, 2000; Raisz y Fall,
1990).

El RANKL es critico para la diferenciacion de osteoclastos, dado que se
ha relacionado también con la formacion de osteopontina dentro de estas
células. El receptor RANKL en los pre-osteoclastos, puede ser bloqueado por la
presencia de osteoprotegerina, que, a su vez, puede ser liberada por los
propios osteoblastos (Kaku et al, 2005). Por otro lado, el osteocito puede liberar
oxido nitroso ante la respuesta a una determinada carga, produciendo una
disminucion de su apoptosis e inhibiendo la diferenciacion osteoclastica. Se ha
demostrado que el oxido nitrico, reduce la expresion de RANKL y aumenta la
de osteoprotegerina inhibiendo entonces la formacion de osteoclastos. La
osteopontina posee un papel relevante en la transduccion de las sefales
mecénicas y como consecuencia, en el estimulo del remodelado 6seo. Esta
proteina es expresada por fibroblastos, osteoblastos u osteoclastos, sin
embargo, los mayores productores de osteopontina son los osteocitos, con el
objetivo principal de regular la mecano-transduccion. La osteopontina se une a
integrinas de los pre-osteoclastos, siendo importante en su diferenciacion y
reclutamiento en zonas donde se ejerce carga 6sea. Se ha observado mayor
expresion de osteopontina también en zonas de produccién de hueso inmaduro
por parte de los osteoblastos, por lo tanto, parece ser que la osteopontina tiene
influencia tanto en la reabsorcion, como en la formacion 6sea inducida por la
carga (Terai et al, 1999). Por lo tanto, la mecano-transduccion es un proceso a
través del cual, los estimulos mecanicos (como las fuerzas oclusales) se
transforman en sefales eléctricas o bioquimicas para las células del tejido

0seo. Asi, podriamos resumir de la siguiente manera la mecano-transduccion
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Osea: al aplicar una carga en el hueso, se produce una deformacion de la
matriz extracelular, que a través de la variacion del flujo del fluido canalicular,
activa los osteocitos, que al ser las células mecano-sensoras, producen
mensajeros quimicos, como la prostaglandina E2, RANKL y osteopontina.
Estas producen a su vez, una respuesta metabdlica en osteoblastos y

osteoclastos (Romanos, 2016).

LA TEORIA DE LOS MECANOSTATOS elaborada por Frost en 1987,
describe la presencia de unos receptores —mecanostatos— a nivel 6seo
capaces de captar la deformacion del tejido cuando se somete a cargas,
activando asi, respuestas celulares adecuadas para adaptarse
estructuralmente a la nueva situacion (modelado y remodelado). Es decir, que
si se aplica a nivel éseo una carga determinada, se produce en el mismo, una
deformacion. Esa magnitud se medira con una variable fisica denominada
strain () o cociente entre la dimension final y la inicial. En el caso del hueso se

utiliza el microstrain (uX) que equivale a 106 MZ, 0 lo que es lo mismo, 10_6

mm/mm. La diferencia entre la cantidad de hueso reabsorbido y el depositado,
se expresaria mediante la fracciéon «rho (p)», en caso de ser ésta positiva,
indicaria un aumento en el depdsito 6seo y si es negativa, un incremento en la

reabsorcion (Herrero-Climent et al, 2004).

Frost también hablaba de distintos niveles o ventanas de

microdeformacion (microstrain) que sufriria el hueso al soportar cargas:

e Zona de desuso, cuyos niveles de microstrain estarian comprendidos
entre 0 y 200 pZ. El indice (p) es negativo, por predominar la

reabsorcién durante el remodelado.

e Zona de carga fisiolégica (200 uyZz a 2.500 p%). Las cargas deformantes
estan en equilibrio con la resistencia del hueso. El hueso estaria sujeto
a su ciclo normal a través de la remodelacion, apareciendo
modificaciones estructurales para aumentar la resistencia del hueso, de
forma que el hueso laminar sustituiria al preexistente, no apto para dar

respuesta a las nuevas exigencias mecanicas (indice p 0). Esta
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situacion seria la ideal para la interfase hueso-implante, puesto que la
tasa de remodelacion normal garantiza que el hueso que se forme

(laminar), sea mas maduro y resistente.

e Zona de sobrecarga (2.500 yZ a 4.000 pyZ). Las cargas deformantes
mayores estimulan al hueso para conseguir un aumento de masa que
reduzca la fuerza por unidad de superficie (indice p positivo). No
existiria remodelado estructural, por lo que el hueso formado es
primario, siendo éste menos mineralizado y organizado que el laminar,

por lo tanto, mas deébil.

e Zona de sobrecarga patoldgica (4.000 uZ a 6.000 uZ), por encima de la
cual la deformacion ésea podria llegar a producir una fractura, a partir

de niveles muy elevados de pz. (Frost, 1983)

Esta medicion de microdeformaciones nos proporciona un indice de
cargas mecanicas y de niveles de estrés provocados en el hueso. Teniendo en
cuenta que una fractura 6sea estandar se produce sobre unos 25000 pg, y que
corresponde aproximadamente a una presion de 130 MPa, un individuo normal
no deberia transmitir fuerzas longitudinales al hueso que sobrepasaran los
3000 pe (12% de la fuerza necesaria para provocar una fractura ésea) en fase
de crecimiento y por encima de los 1500 pe (6% de la fuerza necesaria para
provocar una fractura 6sea) en adultos. La falta de funcion, también provocaria
una reabsorcion del tejido 6seo en cuestion. Se ha afirmado que la sobrecarga
de un implante puede provocar pérdida de hueso marginal peri-implantario o la
pérdida completa de la osteointegracion (Frost, 1983). Esta sobrecarga puede
estar causada por multiples factores; disefio y tamafio del implante deficiente,
insuficiente numero de implantes para soportar la rehabilitacion protésica, no
ferulizacion de los componentes, incorrecto disefio a nivel protético, voladizos
extensos, ferulizacion a dientes naturales, implantes mal posicionados,
restauracion protésica inadecuada, pérdida de hueso de soporte, fuerzas de
parafuncion excesivas y/o no mantenimiento de los componentes. También es

importante la direccion de las fuerzas que van a transmitirse al hueso
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perimplantario, ya que mientras que éste tolera bien las fuerzas de
compresion, es un 30% mas débil a las fuerzas de traccion y un 65% mas débil
a las fuerzas laterales o de cizalla. Los primeros signos de la sobrecarga
pueden ser el aflojamiento de los tornillos protésicos y la pérdida de hueso
crestal peri-implantario. En el supuesto caso de que esto se produzca, deben

ser dos factores para tener en consideracion (Steigenga et al, 2003).

Lo anteriormente explicado, se puede relacionar con la
MICRODEFORMACION DEL HUESO PERIIMPLANTARIO.

En general, cualquier cuerpo sometido a una fuerza externa sufre una
deformacion, definida ésta como la relacion entre la deformacion y la longitud
inicial bajo la accion de una carga (Frost, 1987). Puesto que la deformacién o
microdeformacion, es el estimulo necesario para los fendmenos de
transduccion Osea, es importante controlar la cantidad de deformacion que
pudiera sufrir el hueso periimplantario para evitar la posible pérdida 6sea peri-
implantaria o la pérdida de osteointegracion del implante. Por todo ello, la
fuerza masticatoria se define como el total de la fuerza transferida a las
arcadas dentales cuando el bolo alimenticio es masticado (Morneburg y
Proschel, 2002). Las caracteristicas funcionales de las fuerzas masticatorias,
se pueden describir por su magnitud y su direccion, pero también por su
duracion y su tipo. Las fuerzas oclusales, al margen de su actuacién en diente
natural o sobre una prétesis sobre implantes, deben ser referidas, por tanto,
como cantidades vectoriales, es decir mediante su direccion, magnitud vy

duracion.

e Direccidn. La masticacién induce principalmente fuerzas verticales en
la denticidén, pero también se generan fuerzas transversas debidas al
movimiento horizontal de la mandibula y la propia inclinacion de las

cuspides de los dientes (Rangert y Jomeus, 1989).

En lo que a los implantes se refiere, la direccidbn raramente se dirige
longitudinal a lo largo de un solo eje, existiendo 3 ejes principales:

mesiodistal, vestibulolingual y oclusoapical. Un Unico contacto oclusal
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puede resultar en una fuerza oclusal tridimensional, que puede a su
vez, ser descrita en términos de sus componentes (fracciones) de la
fuerza total, los cuales se dirigen a lo largo de los tres ejes del espacio
(Misch, 2009).

Magnitud. La fuerza maxima de oclusion o de mordida (FMO), es el
esfuerzo ejercido entre los dientes maxilares y mandibulares, cuando la
mandibula es elevada por la musculatura masticatoria. La magnitud de
esta fuerza, puede variar tanto por el individuo en si, como por el
método empleado para su medicion (Ahlberg et al, 2003). Varios
autores han sugerido que la FMO est4 influida por las caracteristicas
musculares, el sexo, la morfologia craneofacial, el periodonto y estado
de los dientes y los factores psicolégicos (Van Spronsen et al, 1989;
Raadsheer et al, 1999; Muller et al, 2001; Ahlberg et al, 2003). Esta
FMO es una carga estatica y se emplea para valorar los momentos

mas lesivos que el sistema pueda soportar.

Duracion. El tiempo real en el cual dura la aplicacién de las fuerzas
masticatorias sobre los dientes o protesis. Graf (1969) observa que no
son mas de 9 minutos al dia. Otros autores consideran una duracion
mayor de entre 20 y 30 minutos (Choy y Kydd, 1988). Si ademas, se le
afiade la fuerza proveniente de la musculatura perioral y de la lengua
durante los movimientos de deglucion, unos 480 diarios, el total de las
fuerzas naturales que inciden sobre los dientes no superan los 30

minutos para todas las fuerzas masticatorias y deglutorias.

En definitiva, la micromovilidad de un implante sometido a carga que,

como ya se ha apuntado, carece de ligamento periodontal, se relaciona

exclusivamente con el estrés transmitido al hueso periimplantario y a la

microdeformaciéon resultante. Ambos factores, micromovimiento vy

microdeformacion, son clave para la conservacion 6sea alrededor del implante,

puesto que la deformacion del hueso de soporte debe mantener una respuesta

elastica, a efectos de prevenir fenomenos de reabsorcion (Frost, 1987).
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Estudios como el de Isidor (1996) donde compara en monos, implantes
con una sobrecarga producida por una prematuridad en la restauracion, pero
con un buen control de la placa bacteriana y otros implantes, a los que
mediante ligaduras se les indujo produccion de placa bacteriana. Tras 18
meses, se realizd el andlisis histolégico, concluyendo que los implantes con
acumulo de placa estaban osteointegrados, con una pérdida 6sea en forma de
crater de 0.8-4mm; de los 6 implantes con sobrecarga inducida, 2 habian
perdido completamente la osteointegraciébn, 2 mantenian osteointegracion
apical y los otros 2 presentaron una pérdida 6sea de 1.8-1.9 mm. Miyata (et al,
2000), en un estudio similar al de Isidor, también en monos, realizdé un analisis
histoldgico de implantes a los cuales les indujo una sobrecarga aumentado la
altura oclusal 100, 180 y 250 micras con un control exhaustivo de placa
bacteriana. Los resultados mostraron una vez mas, que la pérdida éOsea
marginal aumentaba con una altura oclusal mayor de 180 p adn sin inflamacién
por placa del tejido periimplantario. De los resultados de estos estudios se
puede sospechar que la sobrecarga oclusal puede generar una deformacién

gue conlleve a la reabsorcion de hueso, mediante un proceso de remodelado.

Finalmente, es preciso tener en cuenta que en el sistema hueso-
implante, donde se somete a carga y a distribucion de tension, materiales y
tejidos con muy distintos modulos de elasticidad, tienden a presentar un
comportamiento biomecénico deficiente, como muestran la mayoria de los
estudios mediante analisis de elementos finitos, donde la mayor parte de la
tensién que se transfiere al hueso periimplantario se localiza en la porcion méas
coronal del hueso circundante al cuello del implante (Alvarez-Arenal et al,
2014).

2.2.3 Factores de los que depende la estabilidad

implantaria

Entre los factores que pueden influir en la estabilidad primaria,
destacan los siguientes (Trisi et al, 2009; Javed y Romanos, 2010)
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- Técnica quirurgica
- Cantidad y calidad 6sea

- Disefio del implante

Técnica quirargica. El protocolo convencional de colocacién de

implantes dentales incluye el labrado quirdrgico del lecho éseo receptor,
mediante un protocolo de fresado con fresas de didmetro incremental. La ultima
fresa cuenta con un diametro ligeramente inferior al del implante (de 0.1 a
0.3mm segun los sistemas), para asegurar un contacto intimo entre el implante
y el hueso, en definitiva, buscando el mismo efecto que la reduccion de los

bordes de una fractura.

La realizacion de una cirugia atraumatica es clave para no dafiar la
viabilidad celular, promoviendo una regeneracion basada en la aposicion de
nuevo tejido 6seo y no de una reparacion mediante tejido conectivo, que
supondria la fibrointegracion del implante. No obstante, ocasionalmente, se han
sugerido modificaciones a los protocolos de fresado convencionales, a efecto
de conseguir una mayor estabilidad mecénica inicial. Estos se caracterizan por
el uso de una fresa de un didmetro inferior a la de la fresa final, intentando
provocar un mayor torque de insercion (IT) y empleando practicamente el
implante como un macho de terraja en el alveolo artificial infrafresado. Otra
opcibn a este respecto, es la utilizacion de oste6tomos, cuyo principio de
accion no se basa en el corte como las fresas, sino en la compresion del
hueso, aprovechando su capacidad de deformacion plastica. Aunque es cierto,
que la literatura muestra mayores valores de torque para los oste6tomos que
las fresas, algunos autores proponen que una elevada presion durante la
colocacién del implante puede producir tensiones, microfracturas o compresion
O0sea excesiva que conduzca a una necrosis por isquemia local del hueso. Todo
esto, puede conducir a un proceso fallido en la osteointegracion e inducir una

remodelacion 0sea (Trisi et al, 2009; Turkyilmaz y T6zim, 2019).
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Otros autores proponen protocolos de fresado que son contrarios al
infrafresado que hemos descrito anteriormente. Se basan en generar un lecho
0seo que es mas ancho que el diametro del propio implante, intentando que
esa discrepancia se rellene mediante un coagulo que favorezca el proceso
regenerativo y la consecucion de estabilidad secundaria. Obviamente, este tipo
de técnicas se relacionan con valores de estabilidad primaria tipo torque menor,

pero que puede ser suficiente (Carmo et al, 2019).

Cantidad y calidad 0sea. La calidad 6sea es otro de los factores para

tener en cuenta tanto para la osteointegracion como para la estabilidad primaria
del implante. Caracteristicas estructurales como el espesor de la cortical, la
microarquitectura, el grosor trabecular y el grado de mineralizacion Osea
también influyen en la densidad. Aun asi, por todo ello, se considera como un
pardmetro clave para tener en cuenta en la predictibilidad de la estabilidad
primaria del implante. Dentro de la cavidad oral, el hueso con mayor densidad
se localiza en la zona anterior mandibular, seguido de la premaxila y la zona
mandibular posterior, siendo la zona de menor densidad el maxilar posterior
(Molly, 2006).

Autores como Marquezan (et al, 2012), en su revisidn sistematica,
investiga la influencia de la densidad 6sea en la estabilidad primaria,
concluyendo que en todos los estudios revisados la estabilidad primaria juega
un papel importante, presentando una correlacion positiva entre ambos: cuando
aumenta la densidad 6sea, también aumenta la estabilidad primaria. Siguiendo
esta misma linea, otros autores hablan de que la estabilidad primaria parece
estar influenciada en gran medida por la densidad 6sea, por lo que un éptimo
diagndstico previo a la colocacién de los implantes puede permitir a los clinicos,
predecir la estabilidad primaria que podran conseguir esos implantes
(Turkyilmaz et al, 2009; Valente et a, 2015; Merheb et al, 2018).
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Por todo ello, se han descrito varios métodos preoperatorios para

estimar el grado de densidad Osea:

1. Medicion histomorfométrica: es el “Gold standard”. Es la toma de
pequefias biopsias, para determinar la cantidad de hueso esponjoso en
el total del area biopsiada. Es un método invasivo, solo resulta atil para
estudios in vitro (Chen et al, 2019).

2. Medicibon mediante tomografia computarizada (TC) cuantitativa.
Consiste en la comparacion de un objeto de densidad conocida con la
zona a analizar en la misma radiografia. El objetivo es obtener la
medicion en unidades Hounsfield. A cada pixel se le asigna un valor de
-1k a +1k siendo el 0 la densidad del agua, -40 tejidos blandos como el
musculo, -1000 aire y de +50 a +2500 hueso. Sin embargo, en la CBCT
(del inglés cone-bean computed tomography system) existe una
sobreestimaciéon de la densidad, por lo que ese aspecto tendra que ser
tenido en cuenta por los clinicos. Aun asi, empleando este método, es
posible predecir y cuantificar la estabilidad del implante y la calidad

Osea realizando un CBCT previo (Turkyilmaz et al, 2006).

3. Dexa Scan. Se hace uso para analizar el riesgo de fractura 6sea en

estudios epidemiolégicos.

4. Resonancia magnética. Se emplea en aquellos casos en los que la
radiacion ionizante esta contraindicada. Sin embargo, no existen
publicaciones que validen esta técnica para la medicion de la densidad

Osea.

5. Clasificacion de Lekholm y Zarb (1985). Basada en el analisis
radiografico previo mediante ortopantomografia, a esto se la afiade la
percepcion del clinico durante la colocacién del implante. Es un método
comunmente empleado a nivel clinico debido a su facil uso. Su
clasificacion se basa en 4 grupos de 1 a 4 dependiendo de la
morfologia 0sea y la distribucion de la cortical y el hueso trabecular,

donde 1 seria el hueso mas denso y 4 el mas poroso. FIGURA 4
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FIGURA 4. Clasificacion de la forma residual de los maxilares y la calidad del hueso de los
maxilares, segun Lekholm y Zarb-1985-. (Lindhe, K. Karring, T. Lang, L. Periodontologia

clinica e implantologia odontoldgica. 5ta ed. Madrid: Ed Medica Panamericana; 2009.p. 53

En esta linea, Misch (2009), tiene en cuenta las densidades dseas
macroscopicas del maxilar y la mandibula describiendo asi las siguientes
categorias: D1- cortical densa, D2 — cortical porosa y trabéculas finas, D3-

cortical porosa (delgada) y trabéculas finas y D4- trabéculas finas. FIGURA 5

D1 D2 D3 N4

FIGURA 5. Las cuatro densidades dseas encontradas en las regiones edéntulas del maxilar y
de la mandibula (Misch, C. Implantologia Contemporanea. 3ra ed. Espafia: Elsevier Mosby;
2009.p 135.
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Por otro lado, se encuentra “La paradoja del hueso pobre” de Davies
(2003), postula que el hueso trabecular, debido a su gran superficie contigua al
compartimento de la médula estd altamente vascularizada y posee una
capacidad de regeneracion mas rapida que el hueso cortical. Desde esta
vertiente, el hueso trabecular representa un tejido biolégicamente superior,
desarrollado para obtener una cicatrizacion 0sea rapida, en comparacion con el
patron de cicatrizacion de remodelacion lenta tipico del hueso cortical, por lo
que definitivamente no debe considerarse como “hueso de calidad pobre”.

Disefio_del implante. Otro de los factores de los que depende la

estabilidad primaria del implante, es su disefio en relaciéon a las siguientes
caracteristicas: Material del implante; Macrodisefio en cuanto al cuerpo, el tipo
de espira, y el tipo de conexion y Microdisefio de los implantes en relaciéon con

su superficie.
1. MATERIAL DEL IMPLANTE

Se podria decir que el material por excelencia en el campo de la
implantologia ha sido y es el Ti, pero también es cierto que, en la Ultima
década, la estética es uno de los objetivos predominantes para el paciente,
dando pie a la busqueda de materiales alternativos, como seria la circonia, con

el objetivo de suplir las carencias que posee el titanio.

TITANIO. Este material es conocido desde 1789, pero es desde hace
unas décadas cuando empez6 a utilizarse en aplicaciones médicas. Fue un
quimico americano, Kroll, el que desarroll6 en 1938 el procedimiento para la
obtencion de este metal. En 1940, se presenta el primer estudio en medicina
haciendo uso del Ti, demostrando una excelente compatibilidad 6sea en una
prueba con animales. En la segunda mitad de la década de 1940, se logré un
proceso de fabricacién industrial a gran escala, que permitidé realizar una
investigacion considerable para aplicaciones médicas, debido a la excelente
biocompatibilidad revelada en una prueba animal a largo plazo. Es a partir de
1960, cuando la utilidad del Ti comercialmente puro fue reconocida a través de

la evaluacion clinica (Hanawa, 2020).
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El Ti puro estd compuesto de cristales hexagonales (fase a) a
temperatura ambiente y de cristales cubicos (fase ) por encima de 882 ° C,
FIGURA 6. El Ti puro real no existe, porque el Ti disuelve facilmente impurezas
como oxigeno (O), carbono (C) y nitrégeno (N) del medio ambiente,
denominandose Ti comercialmente puro (cp-Ti). Este Gltimo, se emplea en
aleaciones para fabricar implantes dentales debido a sus buenas propiedades
mecanicas, baja densidad (4,5 g/cm3) y buena biocompatibilidad con el
contacto 6seo. Se encuentra en cuatro grados numerados del 1 al 4, segun la
pureza y el contenido de oxigeno de procesamiento. Estos grados difieren en
resistencia a la corrosién, ductilidad y resistencia, siendo el grado 4 cp-Ti, con
el mayor contenido de oxigeno (alrededor del 0,4 %) y la mejor resistencia
mecanica general (Nicholson, 2020). TABLA 1

Hexagonal closed packing Body centered cubic

(hcp) (hcp)

a=29503A
c=46831A
c/a=1.587

FIGURA 6. Fase de transformacion del Ti (Hanawa, 2020)

cpTi Grade1 cpTiGrade2 cpTi Grade3 cpTiGraded4d  Ti6Al4V

Titanium ca 99% ca 9% ca 9% ca 9% 90%
Oxygen 0.18% 0.25% 0.35% 0.4% 0.2% max
Iron 0.2% 0.2% 0.2% 0.3% 0.25%
Nitrogen 0.03% 0.03% 0.05% 0.05% -
Hydrogen 0.15% 0.15% 0.15% 0.15% -
Carbon 0.1% 0.1% 0.1% 0.1% -
UTS/MPa 240 340 450 550 900
Yield
strength/MPa 170 275 380 480 850

Elongation at

failure/% 25 20 18 15 10

TABLA 1. Composicion y propiedades del Ti empleado en implantologia (Nicholson, 2020)
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También se encuentra el Ti grado V empleado en ortopedia ya que su
resistencia es superior y su moédulo de Young mas bajo. Aun asi, también se
puede utilizar en odontologia y se ha demostrado que el uso de esta aleacién
es biologicamente aceptable. Sin embargo, esta aleacion libera tanto aluminio
como vanadio, los cuales son capaces de causar problemas biolégicos. El
aluminio puede interferir con la mineralizacion 6sea y el vanadio es citotoxico y
capaz generar reacciones alérgicas de tipo IV. Cierto es, que, para obtener
estos efectos adversos, deberia de existir una concentracion suficiente y sin
embargo los niveles liberados estan por debajo de los necesarios para producir
efectos toxicos. Los estudios han confirmado que esta aleacion experimentara
una osteointegracion satisfactoria, especialmente cuando se trate para mejorar

la capa de 6xido en la superficie (Nicholson, 2020).

Sin embargo, el descubrimiento de la liberaciéon de Ti ha generado el
debate sobre las hipersensibilizaciones o alergias dando paso a una rama de la
medicina encaminada a la eliminacion de metales. La principal desventaja en
los implantes de titanio, es el color que puede traspasarse a través de un
biotipo fino. Todo esto, ha servido para abrir futuras linea de investigacion para
impulsar la aplicacion clinica de implantes fabricados en otros materiales como
pueden ser los ceramicos, como la alimina mono y policristalina, los vidrios

bioactivos, la hidroxiapatita y el 6xido de zirconio.

OXIDO DE ZIRCONIO (CIRCONIA). Los minerales del Zr se
descubrieron hacia varias décadas; Jargon, Jacinth y Hyancith. El metal del Zr
proviene de la palabra arabiga Zargon, la cual, a su vez, deriva de 2 palabras
persas, zar (Au) y gun (color). Fue el aleman Martin Heinrich Klaproth en 1789,
quien descubrid el didxido de zirconio, pero fue el quimico suizo Jons Jakob

Berzelius en 1824, el que consiguio aislar este metal (Piconi, 1999).

El primer articulo sobre la aplicacibn biomédica de circonia fue

publicado en 1969 por autores como Helmer y Driskell (Piconi, 1999).

La circonia pura en forma cristalizada, como un metal blanco y de

forma amorfa, como un polvo negro azulado. Posee una densiad de 6,49
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g/cm3, punto de fusiéon de 1885°C y un punto de ebullicion de 4409°C. El ZrO2
es un material polimorfico y forma tres estructuras, monoclinica, tetragonal y
cubica, como se muestra en la FIGURA 7. La fase monoclinica, es estable a
temperatura ambiente de hasta 1.170°C, la fase tetragonal es estable a
temperaturas de 1170-2370°C, y la fase cubica es estable por encima de 2370
°C. Una mezcla de oxidos estabilizadores como CaO, MgO, Y203 o Ce20
permite la transformacion a la estructura tetragonal metaestable a temperatura
ambiente. El pulido o arenado en el tratamiento dental, genera una
transformacioén de tetragonal a monoclinica en la superficie. ElI volumen se
expande por la transformacion de la fase tetragonal a la fase monoclinica. Esta
transformacién de fase, da como resultado la compresion de las grietas, lo que
retarda su crecimiento y mejora la tenacidad a la fractura FIGURA 8. Este
mecanismo es conocido como endurecimiento por transformacion (Garvie et al,
1975). La circonia posiblemente se transforme a la fase monoclinica con
humedad y estrés, lo que es un perjuicio para los implantes dentales. Esta
degradacion mecanica se conoce como "envejecimiento”. La transformacion a
la fase monoclinica, puede conducir a microfisuras en la superficie debido a la
diminucion de sus propiedades mecdanicas. La degradacién a temperatura
ambiente de Y-TZP (del inglés Yttria-stabilized Tetragonal Zirconia Polycrystal
ceramics) implica aspereza, mayor desgaste y microfisuracién, extraccion de
granos y generacion de particulas de desechos. El envejecimiento afecta las
propiedades mecanicas de la circonia in vitro, aunque los valores se

encuentran dentro de los limites clinicamente aceptables (Hanawa, 2020).

: 1170 °C —» 2370 °C —»
Monoclinic i 2 Tetragonal i Cubic
<+ 950 °C _ < 2370°C
‘e c C Zr
O
B B p
b b b
‘a ‘a A
o o a °
a= S169A, b= S232A a=b= S27A a=b=c=S509A
c= S341A, B= 9915 c= S.12A, B= 90 B= 90°
(JCPDS 13-307) (JCPDS 17-923) (JCPDS 27-997)

FIGURA 7. Fases de transformacién del ZrO:z puro por temperatura (Hanawa, 2020)
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Transformed crystal particle (monocimic

Crack ! Transforming crystal particle (letragonal)

Untransformed crystal particie (tetragonal)

FIGURA 8. Esquema de transformacién inducida por estrés de fase tetragonal a fase
monoclinica, generando resistencia a la extension de microgrietas (Hanawa, 2020)

Dentro de las propiedades mecanicas de la circonia, es imposible
realizar una prueba de traccion para materiales fragiles como la cerdmica, por
lo que sélo se realiza una prueba de compresién o flexion para evaluar la
resistencia. Por ello, es dificil comparar directamente la resistencia de las
ceramicas con los metales, ya que ésta se evalla con una prueba de traccion.
La resistencia a la flexion de Y-TZP es de 1000 MPa, que en si misma es
suficientemente grande tanto en Y-TZP como en Ti para uso dental. Sin
embargo, la resistencia de la circonia es buena, pero comparativamente menor

que la del titanio (Apratim et al, 2015).

La tenacidad a la fractura, es mucho mas alta que la del Al2Os. Por lo
tanto, se cree que Y-TZP es un material de alta tenacidad a la fractura y se
llama "metal blanco". Sin embargo, este valor de tenacidad es todavia menor
que el de Ti-cp. Ademas, la estabilidad de la muesca, es generalmente baja en
ceramicas. Los pilares de circonia de una pieza presentan una resistencia a la
fractura significativamente menor que los pilares de titanio. EIl modo de fracaso
es especifico del material y el disefio del pilar y el pilar de circonia se fractura

antes que el tornillo del pilar retentivo (Hanawa, 2020).
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El modulo de Young es una propiedad importante para los implantes
dentales porque los materiales con un modulo de Young bajo pueden absorber
la presion oclusal y la fuerza oclusal no se conduce directamente al hueso
alveolar. EI modulo de Young de ZrO:z es 210 GPa, que aumenta con el
aumento de la fuerza del Y203 hasta 280 GPa. Un modulo de Young grande,
genera la dificultad de atornillar el tornillo porque la fijacién del atornillado se

logra mediante la deformacion elastica del mismo (Hanawa, 2020).

Respecto a la estabilidad quimica y reactiva de la circonia, ésta se
clasifica como una ceramica inerte. Por ello, para mejorar la fuerza de
adhesion, las superficies de Y-TZP se tratan mediante modificacion mecanica,
seguido de un tratamiento quimico de la superficie (Apratim et al, 2015,
Hanawa, 2020). Las modificaciones mecanicas de la superficie empleadas
incluyen el pulido con Al203 recubrimiento de silice. Luego, la superficie se
limpia con alcohol y agua y luego se seca. A continuacion, el tratamiento
quimico de la superficie se realiza mediante la aplicacion de un tratamiento de
imprimacion, que incluye fosfato de 10-metacriloiloxidecil dihidrégeno (MDP).
Los grupos fosfato de MDP interactian con los grupos hidréxilo en la superficie
de la circonia mediante enlaces de hidrégeno. EI problema con este
tratamiento, es que puede disminuir la durabilidad de la circonia creando
microgrietas o induciendo una transformacion de fase en la superficie Y-TZP.
La circonia no se adhiere a otros materiales sin un tratamiento de superficie
(Hanawa, 2020).

En lo que a la adhesion bacteriana se refiere, la circonia reduce la
formacién de placa en la superficie del implante, lo que conduce a una buena
cicatrizacion (Apratim et al, 20015, Hanawa, 2020). La circonia mostré6 una
adhesion de bacterias significativamente menor que el titanio en un estudio in
vivo (Rimondini et al, 2002).

Por otro lado, se ha revisado la investigacion sobre implantes dentales
de circonia en la formacion y unidn 0sea. La mayoria de los estudios in vivo
investigaron el contacto hueso-implante (BIC) alrededor de la circonia,

obteniendo unos buenos resultado en el BIC (Dubrille et al, 1999).
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Varios estudios han revelado que los implantes de circonia muestran
una osteointegracion comparable a los implantes de titanio. Estudios como el
de Depprich (et al, 2008) o Gahlert (et al, 2009), no apreciaron diferencias en la
osteointegracién entre implantes de titanio y circonia grabados con &cido. Los
implantes de circonia y titanio recubiertos, mostraron un torque de extraccion
mayor que los implantes de circonia mecanizados, por lo que lleva a pensar

gue pueden adquirir una mayor estabilidad primaria.

Superficies rugosas frente a superficies mecanizadas podria
considerarse un factor predominante en la osteointegracion. A dia de hoy el
titanio es el “Gold Estandar” en osteointegracion respecto a la circonia, aun asi,

se necesitan mas estudios en la literatura sobre este material.

Por otro lado, un punto a su favor es la compatibilidad en los tejidos
periimplantarios. La circonia mostré una interaccién favorable con los tejidos
blandos (Apratim et al, 2015).

Teniendo en cuenta todo lo anterior, se podria decir que a la circonia se
le pueden asumir ventajas frente al titanio, pero bien es cierto, que existe poca
literatura al respecto de su comportamiento biomecanico en relacion con su
rigidez. En la TABLA 2, se presenta un resumen comparativo de las distintas
propiedades de ambos materiales (Piconi y Maccauro; 1999; Gautam et al,
2016; Hanawa, 2020).
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Grado IV Ti Zirconia Y-TZP

Densidad 4,507g/cm3 6,511g /cm?
Resistencia a la flexion 950 1100-1800
Limite de elasticidad 484Mpa 230Mpa
Resistencia a la traccién min (Mpa) 800Mpa 900-1200Mpa
Moédulo de Young (Gpa) 110Gpa 210Gpa
Dureza Vickers 270-320 900-1200
Elongacién % 10 -

Tenacidad de fractura 50Mpa m!? 6-8Mpa m *
Resistencia a compresién = 2000Mpa
Coeficiente de Poisson - 0,32

TABLA 2. Tabla comparativa de las propiedades mecanicas y fisicas de Tiy Zr.

2. MACRODISENO DEL IMPLANTE

Aspectos relativos al disefio del implante, tanto en el cuerpo como en
las espiras, pueden tener influencia en la estabilidad primaria implantaria. Por
su parte, aunque el tipo de conexion no parece tener influencia, se considera
relevante su mencién ya que, los implantes empleados en este estudio son de

conexioén externa.

CUERPO DEL IMPLANTE. En cuanto a la forma del cuerpo, los
implantes se pueden clasificar en dos categorias: de paredes paralelas y
conicos. Para aumentar la estabilidad, se hace uso de implantes coénicos en el
1/3 apical o en el cuello del implante. Teniendo en cuenta la calidad 0Osea,
varios estudios demuestran que los implantes conicos, producen una mayor
impactacion a nivel apical, generando asi un aumento de torque y como
consecuencia una mayor estabilidad (Dos Santos et al, 2009; Bilhan et al,
2010).
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ESPIRAS. En relacién a las espiras, éstas sirven para maximizar el
contacto hueso-implante inicial, mejorar la estabilidad primaria, aumentar la
superficie del implante y favorecer la disipacién de tension en la interfase
hueso-implante (Steigenga et al, 2003). La forma de la rosca se determina por
el grosor y el angulo de la cara de la misma. En particular, el paso de rosca
(definido como la distancia entre el centro de una espira hasta el centro de la
siguiente, medida de forma paralela al eje longitudinal del implante) es un
elemento muy importante por su efecto sobre la superficie total del implante.
Existen disefios en los cuales, el perfil de rosca es mas pequefio en la zona
cervical y otros, en el que es mas pequefio en el apice. Otras modificaciones
gue podemos encontrar, son los disefios con doble o triple espira, ya que hace
que aumente la distancia de rosca con el hueso, reduciendo el tiempo de
insercion en el momento de colocacion, el calor generado y aumentado la

estabilidad primaria en huesos pobres (Steigenga et al, 2003).

Las formas de rosca incluyen forma de V, forma cuadrada, contrafuerte
y contrafuerte inverso (Steigenga et al, 2003; Abuhussein et al, 2010), FIGURA
9. La forma de la rosca define el angulo entre una cara de la rosca y un pliegue
roscado perpendicular al eje longitudinal del implante. El paso de rosca supone
la distancia desde el centro de la rosca hasta el centro de la siguiente rosca,
medida paralela al eje del tornillo (Abuhussein et al, 2010). Se considera que el
paso tiene un efecto significativo en las variables de disefio del implante debido
a su efecto en el area de superficie (Steigenga et al. 2003). Los autores han
determinado que a medida que disminuye el paso de rosca, aumenta el area
superficial, lo que conduce a una distribucion de tensiones mas favorable.
Ademas, también se ha demostrado que las tensiones son mas sensibles al
paso de la rosca en el hueso esponjoso que en el hueso cortical (Abuhussein et
al, 2010).

La profundidad de la rosca se define, como la distancia desde la punta
de la rosca hasta el cuerpo del implante. El ancho de la rosca es la distancia en
el mismo plano axial entre la parte mas coronal y la mas apical en la punta de

una sola rosca. Dado que la reabsorcidon ésea, surge después de tensiones
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extremas, las roscas de los implantes deben formularse para proporcionar
tensiones favorables y minimizar las tensiones adversas en la interfaz ésea.
Idealmente, las roscas deberian proporcionar una mejor estabilidad y contacto
entre el implante y el hueso. Un esquema de implante ideal deberia
proporcionar un equilibrio entre las fuerzas de compresion y traccion y al mismo
tiempo, minimizar la generacion de fuerzas de cizallamiento (Abuhussein et al.
2010).

FIGURA 9. Tipos de espira de los implantes dentales; de izquierda a derecha: en “V”,

cuadrangular, en contrafuerte, en contrafuerte inverso. Tomado de Abuhussein et al, 2010.

CONEXION DEL IMPLANTE. Los disefios principales de conexion de
los implantes son externa e interna. La diferencia entre una y otra, viene dada
por su rosca superior (externa) o por su rosca inferior (interna) a la superficie
coronal del implante. Los implantes de conexion externa fueron los primeros en
desarrollarse por Branemark. La diferencia encontrada en la literatura entre
ambos, son las complicaciones clinicas a nivel de la prétesis como puede ser el
aflojamiento del tornillo en conexiones externas de un 6% al 48%. Estas
complicaciones sélo se centran a nivel protético no influyendo en la estabilidad
de los mismos. Las conexiones internas que hoy en dia se encuentran en el
mercado son mas resistentes, faciles de restaurar y con mejores soluciones
estéticas. Las ventajas que ofrece el uso de una conexion interna son las

siguientes:

e Plataforma con altura vertical reducida para aditamentos
e Mejor distribucion de cargas dentro del implante
e Proteccién del tornillo protésico

£

e “Soldadura en frio” generando un cuerpo rigido
e Sellado microbioldgico
e Interfase restauradora a nivel a nivel estético (Arismendi-Echevarria et

al, 2016)
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3. MICRODISENO DEL IMPLANTE

En relacion a la superficie de los implantes, Albrektsson (et al, 1981)
explicaba la importancia del tratamiento superficial de los implantes para
conseguir y mantener la osteointegracion. En la actualidad existen numerosos
estudios en los que diferentes tratamientos de superficie, aceleran el proceso
de osteointegracion (Esposito et al, 2013). En esta linea, los implantes han
evolucionado desde las antiguas superficies mecanizadas hasta las superficies
rugosas osteoconductivas que son las mas comunmente usadas en la

actualidad. Asi, se pueden presentar:

SUPERFICIES LISAS. Titanio pulido maquinado con forma de tornillo.
Hasta la década de los 90, fueron las primeras superficies y con las que se
empez06 a experimentar con la osteointegracién. El tiempo de osteointegracion
de estas superficies oscila entre 3 y 6 meses dependiendo de la ubicacion y de
la calidad Osea. Los parametros cientificos comunmente utilizados para
describir la rugosidad de la superficie son el Ra bidimensional (promedio de
rugosidad del perfil) y el Sa tridimensional (promedio de rugosidad del area)
(Smeets et al, 2016). Los implantes puramente lisos, con Sa < 0,2 ym, no se
emplean, ya que tales implantes no muestran practicamente interaccion con los
tejidos, tanto blandos como duros. Los implantes mecanizados, como los
implantes Branemark, aunque macroscépicamente tengan apariencia lisa,
poseen una rugosidad baja, entre 0,5-1 um (Puleo y Thomas, 2006). Poseen un
aspecto metalico y brillante y presentan menor porcentaje de unién hueso-
implante y torque de desinsercion cuando se les compara con implantes de
superficie modificada. Bien es cierto, que, con una técnica quirdrgica adecuada
y una seleccion correcta del paciente, este sistema ha mostrado excelentes
tasas de supervivencia (Eckert et al, 1997; Gotfredsen et al, 2000). En la
mandibula la tasa de éxito en un seguimiento de 5 a 8 afios supero el 99% y en
maxilar fue entorno el 85%. Hoy en dia, la mayoria de los implantes dentales
del mercado tienen un Sa entre 1-2um. Autores como Albrektsson vy
Wennerberg (2004), dicen que este rango parece proporcionar un grado 6ptimo

de rugosidad para promover la osteointegracion. Actualmente, el uso de estos
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implantes se limita a combinar una porcion lisa (pensada en la zona mas
cervical de la parte endodsea) con una superficie rugosa el resto. Esto se
justifica por la menor afinidad que podria tener la flora bacteriana a una
superficie lisa en comparacién con una superficie rugosa, previniendo asi una

futura periimplantitis (Sykaras et al, 2000).

SUPERFICIES RUGOSAS. Son las que presentan una irregularidad

microscépica mas o menos uniforme superior a 1um (Sykaras et al, 2000).

En general, la rugosidad superficial se puede dividir en: macro, micro y
nano-rugosidad. La macro-rugosidad es la que supera los 10 ym y las micro-
rugosidades estan en un rango entre 1-10 ym. En general, se pueden describir
2 formas de generar superficies rugosas: por adicién y por sustraccion (Smeet
et al, 2016).

1. Por adicion, la rugosidad se consigue afiadiendo particulas a un ndcleo
de Ti. Las dos mas conocidas son la superficie con plasma de Ti (TPS)
y la hidroxiapatita (HA). En cuanto a la TPS, fue la primera y se cre6
para los implantes lisos. Consistia en inyectar polvo de Ti en un plasma
a alta temperatura. Es una superficie estable, con indice de contacto
hueso-implante altamente mayor que las superficies lisas. La HA,
surgié de la idea de ofrecer al hueso una superficie similar en su
componente mineral. Los resultados a largo plazo de este tipo de
superficies han sido poco satisfactorios. También se han utilizado otros
recubrimientos a base de fosfatos célcicos, deposicibn de iones y

oxidacion.

2. Por sustraccion, es cuando la rugosidad se consigue creando
oquedades mediante métodos fisicos o quimicos. En general, son
superficies muy hidréfilas y favorecen la migracién y adhesion celular.

Las técnicas de sustraccién pueden incluir (Smeet et al, 2016):

a. Electro-pulido, la superficie del implante es tratada electro-
quimicamente por inmersion en un bafio electrolitico a través del

cual pasa una corriente eléctrica.
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b. Arenado/chorreado, se lleva a cabo mediante la propulsion de
particulas de silice, alimina, 6xido de titanio o fosfato calcico, por

ejemplo.

c. Pasivado acido, los agentes mas comunmente usados son el acido

nitrico, fluorhidrico, sulfdrico y combinaciones entre ellos.

d. Tratamiento mediante laser, se realizan “ralladuras” en el implante

mediante laser.

Ademaés de todo esto, también otras propiedades fisicas influyen en la
osteointegracion, como son la energia y la carga superficial. La energia
superficial viene definida por la densidad de la carga general y la polaridad. Por
lo tanto, una superficie con alta energia tiene gran afinidad para la absorcién,
influyendo positivamente sobre las proteinas para formar un recubrimiento
primario y asi mejorar la osteointegracion del implante. La carga superficial es
la habilidad para absorber iones positivos 0 negativos en superficie, siendo éste
un factor fundamental para la nucleacion de otros materiales sobre la superficie

del implante (Weinnberg et al, 1993).

En los ultimos afos ha cobrado gran fuerza en la literatura, la discusién
sobre los beneficios de utilizar implantes de superficie rugosa para lograr mejor
osteointegracion. Los estudios histolégicos han reportado mayor porcentaje de
contacto 6seo alrededor de implantes rugosos comparados con implantes de
superficie lisa y se recomienda la utilizacién de éstos en situaciones de baja
calidad y cantidad 6sea (Trisi et al, 1999). La estabilidad primaria es esencial
para lograr osteointegracion ideal y depende de las caracteristicas micro y
macroscopicas del implante, asi como de la estructura ésea. Los implantes con
superficie modificada muestran mayor anclaje inicial en hueso y mayor
porcentaje de contacto 6seo que los implantes de superficie maquinada (Trisi et
al, 1999).

En lo que al torque se refiere, Klokkevold (et al, 1997) lleva a cabo un
estudio en fémur de conejos e informo de valores de torque de remocion (RT)

de 20,5 Ncm para una superficie grabada quimicamente, frente a 4,95 Ncm
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para implantes de titanio de 3,25 x 4 mm maquinados, concluyendo una vez
mas que la rugosidad influye directamente en el aumento de la estabilidad

primaria.

2.2.4 Métodos clinicos de medida de la estabilidad

implantaria

Existen varios métodos clinicos diagndésticos para valorar la estabilidad
de implantes. Meredith (1998), los ha clasificado en test clinicos invasivos y no

invasivos, en funcién de si su uso repercute en la interfase implante-hueso.

Entre los TEST CLINICOS INVASIVOS estan los histologicos y el

torque de desinsercion.

HISTOLOGICOS. Estos tests se refieren a técnicas histomorfométricas

de la interfase hueso-implante que requieren la toma de una muestra
histologica (Mateos-Moreno et al, 2001). Son muchos los trabajos que evaluan
la osteointegracion mediante estudios histolégicos e histomorfométricos en
experimentacion animal. De esta manera, se ha podido determinar la
cuantificacion y el nivel de calidad del contacto que consigue la superficie del
implante (BIC) con el hueso receptor a través del tiempo, mediante el uso de
diferentes técnicas de tratamiento de las imagenes de los cortes y escalonando
el sacrificio de los animales de experimentacion. A partir de este tipo de
técnicas, se observan a nivel tanto de microscopia 6ptica como microscopia de
barrido electrénico (REM) (el procesado de las muestras es distinto, segun el
método utilizado para observarlas). Dentro del analisis histomorfométrico, se
han ido desarrollando parametros como la cuantificacion del namero de
osteoblastos/osteocitos, la distribucion de otros tipos de células (fibroblastos,
osteoclastos y macréfagos), la distribucidén y orientacién de las fibras
colagenas, asi como el grado de madurez y calcificacion, para de esta forma
cualificar la osteointegracion en funciéon del tiempo y comparar diferentes

implantes con un mayor grado de precision biologica (Botticelli y Lang; 2017).
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La investigacion experimetal in vivo, utiliza diferentes animales de

experimentacion como pueden ser, perros, cerdos, conejos y ratas.

TORQUE DE DESINSERCION. Es otro test invasivo que tampoco esta
justificado a nivel clinico. Es el método de torque de retirada del implante,

disefiado por Johansson y Albrektsson, que mide la fuerza de torsion necesaria
para romper la interfase implante-hueso, una vez oseointegrado. Consiste en
girar en sentido antihorario con una llave dinamomeétrica el implante, hasta el
torque que se estime el suficiente para considerar el implante como
oseointegrado. Esto supone un estrés en la unién hueso-implante lo que puede

derivar en el fracaso del mismo (Mateos-Moreno, 2001).

Entre los TEST CLINICOS NO INVASIVOS, se describen los
siguientes de acuerdo a Meredith (1998).

TEST DE PERCUSION. El test de percusion consiste en golpear con

un elemento metalico el pilar de cicatrizacion atornillado al implante para
explorar tanto el sonido como el dolor inducido por el test. En funcién del
sonido emitido, mas o menos agudo, se considera si esta integrado o no. Este
es un método poco predecible y subjetivo, ya que depende de la agudeza

auditiva de cada operador, ademas de otras variables (Brizuela et al, 2016).

TECNICAS RADIOGRAFICAS. Mediante la interpretacion de las

imagenes radioldgicas previas a la colocacion del implante, en funcién de las

Unidades Hounsfield (UH) que existen en el area donde queremos colocar el
mismo, se puede estimar el grado de estabilidad primaria que alcanzaria en su
colocacién. Es poco predecible, ya que es poco habitual encontrar un area de
hueso de las medidas estandar de un implante con una densidad homogénea.
Ademas, esta estabilidad inicial depende de otros muchos factores como la
presencia de cortical, el tipo de fresado, morfologia del implante, etc
(Turkyilmaz y McGlumphy, 2008).
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Existen dos métodos que, por su utilidad clinica y su documentacién
cientifica, han demostrado resultados fiables en la valoracion de la estabilidad
primaria. Estos métodos son el método Periotest® y el sistema de Andlisis de la
Frecuencia de Resonancia (AFR).

PERIOTEST. El instrumento Periotest® (Siemens Medical Systems Inc,
Charlotte, Nc) fue disefiado por Schulte, en 1983 para medir la movilidad
dentaria (Schulte y Lukas, 1992).

El punto de aplicacion de este instrumento consiste en una punta
percutora metélica con un peso de 8 gramos, que se desplaza con movimiento
de vaivén a una velocidad determinada. Durante el proceso de medicion, el
implante es golpeado con esta punta de un modo automatico 16 veces (4 veces
por segundo). De este modo, este aparato valora de forma directa, tanto
acustica como 6pticamente, la capacidad de amortiguacion del periodonto o de
la interfase hueso-implante y de forma indirecta, la movilidad en forma de un
valor Periotest (vpt). El tiempo de contacto por impacto entra en el rango de
milisegundos, pero el valor se establece en una escala de -8 a +50, de modo
gue un valor negativo indica contacto con una interfase dura y uno positivo (a

partir de +5 a +7) con una interfase blanda (Mateos-Moreno et al, 2001).

Se ha puesto en evidencia esta técnica, ya que existen un determinado
ndmero de variables que pueden modificar el valor del perioset convirtiéendose
asi, en un método poco fiable y reproducible. Al ser un instrumento para medir
la movilidad dentaria, no ha sido de gran valor para medir la osteointegracion
de los implantes, ya que entre éstos y los dientes el grado de micromovimiento

no es el mismo, como ya se ha apuntado anteriormente.

ANALISIS DE FRECUENCIA DE RESONANCIA. Meredith en 1994,

describié un método no invasivo de valoracién de la estabilidad de la interfase

implante-hueso, haciendo uso de un transductor atornillado a la conexién del
implante, que permite medir la frecuencia natural de vibracion de éste dentro de

su hueso de soporte, mediante un analisis de frecuencia de resonancia (AFR).
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El AFR utiliza, por tanto, el fenomeno fisico de la resonancia para
describir la rigidez del contacto hueso implante. La resonancia implica, que
cuando un sistema es excitado mecanicamente a una de sus frecuencias
caracteristicas o naturales de vibracion, ésta se produce en el maximo rango
posible, incluso independientemente de la energia aplicada. Esta frecuencia
natural de vibracion para cualquier estructura y material depende
principalmente de su masa y de sus propiedades elasticas, segun la siguiente

formula:

I
foo— | K
27T m

f: frecuencia - K: médulo de Young - m: masa

Los implantes dentales tienen un diametro (de entre 3 hasta los 5mm) y
longitud (de 4 a 14mm.) variables y aunque las diferencias en la masa de los
distintos tamafios no se pueden considerar significativa, en cualquier caso, la
masa de un implante determinado es constante, al igual que lo son sus
propiedades elasticas. Por el contrario, el hueso durante el proceso de
osteointegracion o de carga, si sufre variaciones respecto a su masa y a su
rigidez, de manera que se puede asumir que los cambios en la frecuencia
natural de vibracion del complejo hueso-implante a lo largo del tiempo, van a
depender exclusivamente del hueso de soporte. A mayor rigidez de la unién

hueso-implante, mayor frecuencia natural de vibracion.

La cuestion, que es motivo de esta Tesis Doctoral, es que lo que si
puede variar notablemente es la rigidez del implante, en funcién del material en
el que esté fabricado, por ejemplo, en Ti (m6dulo de Young 110GPa) o Zr
(Médulo de Young 200GPa) y en definitiva, acudiendo a la formula anterior,
cabria esperar frecuencias naturales de vibracion diferentes para uno u otro,
aunque estuvieran rodeados por un hueso de soporte de idéntica masa y

rigidez.
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En general, hay disponibles en el mercado diversos instrumentos con
aplicacion especifica en el andlisis de frecuencia de resonancia de los
implantes dentales, entre los que destaca el Osstell (Osstel AB, Gotembugo,
Suecia) o Penguin (Integration Diagnostics Sweden AB, Gotemburgo, Suecia).
En ambos casos, emplean el mismo método, basado en la colocacion mediante
atornillado manual (torque entre 5y 10Ncm) de un transductor especifico en la
conexion del implante. Un aparato genera una onda electromecanica no
invasiva, sin capacidad de alterar la interfase implante-hueso, que provoca una
vibracion del transductor atornillado, detectando su frecuencia natural de
vibracion. El valor obtenido no se expresa en herzios, sino que se transforma
en un valor de 0 a 99, conocido como I1SQ (del inglés implant stability quotient).
El AFR en general y los ISQ en particular, cuentan con un respaldo importante
de evidencia cientifica, en el campo de la estabilidad implantaria (Hériveaux et
al, 2021; Chen et al, 2019; Rittel et al, 2019; Gupta y Padmanbhan et al, 2011).

Como resultado de la revision de esa literatura disponible, a dia de hoy,
existe consenso alrededor de diversos aspectos en relaciéon con la AFR. En
primer lugar, los valores 1ISQ han mostrado tener una correlacion directa con la
rigidez del contacto hueso-implante (Glauser et al, 2004), aunque no esta
demostrada su relaciéon con el BIC. Ademas, diversos estudios in vitro, han
demostrado una relacién lineal inversa entre los valores 1SQ vy el
micromovimiento de un implante dentro de su hueso de soporte, cuando se le
aplica una fuerza gque simula la de la masticacion (Brizuela-Velasco et al, 2015;
Pagliani et al, 2013; Trisi et al, 2010). Este hallazgo tiene interés, si se toma en
consideracion lo apuntado anteriormente, de la necesidad del control del
micromovimiento y la microdeformacion 6sea alrededor de un implante, para el
éxito del proceso de osteointegracion. Por otro lado, diversos autores han
postulado que no se puede emplear como método de prediccion de fracaso,
puesto que es comun encontrar en clinica casos de 1ISQ bajos en el momento
de la cirugia que luego se estabilizan en valores adecuados tras el periodo de
cicatrizacion Osea (Meredith, 1998). En general, este efecto responde a la
Paradoja del Hueso de pobre de Davies, comentado con anterioridad. Un

hueso de baja densidad, con escasa matriz extracelular relativa, es menos
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rigido, pero al contrario contara con una mayor proporcion de vasos y células
osteoprogenitoras y sera, por tanto, biolégicamente mas eficaz (Davies, 2003).
Este efecto se comprueba facilmente de manera clinica, en el hecho de que el
maxilar superior tiende a tener valores de estabilidad primaria mas bajos que
mandibula y sin embargo ambos confluyen hacia valores 1ISQ de 70 de media
tras la integracion (Chen et al, 2019; Brizuela-Velasco y Chavarri-Prado, 2019;
Barewal et al, 2012).

TORQUE DE INSERCION. Es una medida (Ncm) de la energia

necesaria para introducir el implante en el lecho preparado previamente,

durante el fresado. Puede definirse como la resistencia que ofrece el implante
en la insercién en su lecho 6seo, al avanzar en sentido apical, girando sobre su
eje longitudinal (Brizuela-Velasco et al, 2015). En general se considera que
este parametro tiene una asociacion directa con la densidad Osea y la
presencia de cortical, estableciendo una directa proporcionalidad entre la
obtencién de mayores valores de torque en hueso de mayor densidad (Lopez-
Gualdron et al, 2014, Turkyilmaz y McGlumphy, 2008; Beer et al, 2003)

Por otro lado, clinicamente tiende a reconocerse una asociacion entre
el torque y ciertas variables independientes, como pueden ser la geometria y la
superficie del implante. Falco (et al, 2018), comparaba 3 tipos de implantes con
distinta rosca y diferente superficie, en hueso ex vivo de distintas densidades,
registrando el torque en cada uno de ellos. Concluye que cada geometria de
implante generaba un valor de torque de insercién, que se correlaciona con la

estabilidad de ese implante especifico en una calidad 6sea determinada.

Ademaés, el torque de insercion, tal y como se ha apuntado
anteriormente, puede depender de la técnica quirargica empleada, también
nombrada, en la cual se modifica los protocolos de fresado convencionales
para conseguir una estabilidad mecénica superior. Esto se caracteriza por el
uso de una fresa de menor diametro a la final, intentando provocar un mayor
torque de insercion (Bihlan et al, 2010; Turkyilmaz y Tozum, 2019). Otra opcion
seria, el uso de oste6tomos que generan una compresion a nivel 6seo, ya que

su principio de accion no se basa en el corte si no en la compactacion.
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Es preciso considerar que la utilizacion de un torque de insercidon
excesivo, puede aumentar el estrés periimplantario del hueso, generando
isquemia y alteracion del proceso de cicatrizacion 6sea. Por otro lado, aunque
para el ISQ se ha descrito una relacion lineal inversa con el micromovimiento,
un estudio experimental in vitro, presentd unos resultados en los que se
observaba que la relacion entre el torque y micromovimiento pudiera ser
exponencial a partir de un determinado valor. Los autores argumentan, a que
este efecto puede estar provocado por la posibilidad de fractura del hueso para
torques superiores a 50 Ncm, de manera que torques muy superiores pueden
gue no generen una disminucidén equivalente del micromovimiento (Brizuela-
Velasco et al, 2015).

Por otro lado, el principal inconveniente del torque de insercion, es que
anicamente puede medirse en el momento de colocacién del implante, mientras
gue otras técnicas como el analisis de frecuencia de resonancia, realizan un
seguimiento de los cambios que sufre la estabilidad durante las distintas fases
del tratamiento. Por lo tanto, so6lo es capaz de medir la estabilidad primaria y no
la secundaria, ya que se tendria que recurrir al torque de desinsercion
considerado como un método invasivo. Aun asi, en cualquiera de los dos
casos, son mediciones objetivas y complementarias ya que cada una de ellas
nos aporta informacion diferente. En lo que al hueso se refiere, el torque de
insercion se relaciona mas con la cantidad de hueso cortical y el coeficiente de
estabilidad del implante con el hueso esponjoso. En lo referente a la
estabilidad, el torque de insercion es util para obtener informacion sobre la
estabilidad rotacional del implante y el ISQ, sobre la estabilidad en el
desplazamiento lateral del mismo en diferentes posiciones. Ambos por tanto
describen una inercia, pero es posible que el ISQ corresponda mas a las
resultantes de las cargas masticatorias, que son principalmente verticales y con
un movimiento limitado y el torque a la inercia del implante a no girar sobre su
eje longitudinal, lo cual tiene interés en la mecanizacion por atornillado de

elementos protésicos (Degidi et al, 2013).
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2.3 Cirugia de implantes y protocolos de carga protésica

El protocolo inicial, establecido por Branemark, determinaba la
colocacion de los implantes a dos fases quirargicas y en definitiva cubiertos por
la encia del reborde alveolar residual. Este protocolo quirargico, precisaba por
tanto una cirugia de segunda fase, después del periodo de osteointegracion, en
la cual se sustituia el tornillo de cierre por un pilar de cicatrizacion, que
conformaba el perfil de la encia, para la posterior toma de impresiones. Asi
mismo, los tiempos de osteointegracion que se consideraban iban hasta los 6
meses en maxilar superior y en la mandibula unos 3 meses, en relacion con la
tedrica mejor estabilizacion del maxilar inferior, debido a sus mejores

condiciones de densidad (Branemark et al, 1985).

La evolucién de las conexiones de los implantes, el tratamiento de
superficie y los materiales aplicados, provocaron un cambio en el paradigma
del protocolo quirdrgico y de carga anteriormente explicado, de manera que, en
la actualidad, son mas comunes las cirugias a una fase (en la que los pilares
de cicatrizacion se colocan en el mismo momento de la colocacion del
implante), siendo habituales los protocolos de carga inmediata o temprana.
Ademas, hoy en dia, la carga convencional se considera a los dos meses de la
cirugia y no se preconiza la espera de un mayor tiempo de integracién en
maxilar superior, teniendo en consideraciéon que, aunque éste sea un hueso de
menor calidad respecto a la densidad que la mandibula, probablemente lo sea

de mayor desde el punto de vista biolégico (Davies, 2003).

Asi mismo, el conocimiento actual de la significacién de la estabilidad
primaria y su analisis mediante métodos como el IT y el AFR, también esta
detras de la aplicaciébn de estos protocolos mas eficientes (cirugias en una
fase) o0 mas ambiciosos (carga inmediata); por todo esto, es fundamental
monitorizarlo para la correcta toma de decisiones. El grupo de Moys (en la
Universidad de California (Los Angeles, UCLA), intentan correlacionar los
valores de 1SQ con la tasa de supervivencia de los implantes para establecer

protocolos de colocacion y carga Optima (Moradi et al, 2006). Baltaya (et al,
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2016), realiza un seguimiento a 5 afos, de 703 implantes tras la colocacion y
de 1254 implantes antes de la carga, con dos objetivos; establecer un protocolo
en 1 0 2 fases y la eleccidon de carga temprana frente a la tradicional. Todos los
fracasos de los implantes se produjeron con un ISQ inferior a 66 en el momento
de la colocacion y con un ISQ inferior a 67 en el momento de la carga. Cuando
los valores ISQ eran inferiores a 60, se observaron tasas de supervivencia mas
altas cuando los implantes se colocaron utilizando un protocolo de dos fases en

lugar de un protocolo en una.

Esposito (et al, 2013) presentan los tipos de carga y sus definiciones

correspondientes. TABLA 3
| Teodecasa | Defimcon

Inmediata Los contactos oclusales se establecen durante la primera semana después
de la colocacion de los implantes

Temprana Los contactos oclusales se establecen a partir de la primera semana y
hasta los dos meses.

Convencional Los contactos oclusales se establecen a partir de los dos meses.

TABLA 3. Definicion de tipos de carga (Esposito et al, 2013)

CARGA INMEDIATA. Se define como aquella carga, donde los
contactos oclusales se establecen en las primeras 48h de la colocacion de los
implantes (Esposito et al, 2013). Esta carga en las protesis fijas de arco
completo, puede ser beneficiosa para los pacientes, debido a que puede
reducir los tiempos de espera hasta la rehabilitacidon protésica, siempre que no
se vea comprometido el éxito de los implantes (Schnitman et al, 1990). Sin
embargo, tiene ventajas e inconvenientes (Chiapasco et al, 1997; Gatti et al,
2000; Mal6 et al, 2003). Entre ellas, el tiempo, pues se reduce el periodo
transcurrido desde la colocacion hasta la puesta en funcion (de tres a seis
meses); satisfaccion del paciente, evitando tanto la afectacion psicologica que
supondria para el paciente encontrarse edéntulo, como la incomodidad de
aparatos transitorios removibles; economia, aunque hay controversia en la
literatura sobre los costes adicionales que puede presentar este tipo de técnica;
y por el ultimo el riesgo, puesto que cargar los implantes sin haberse producido
la osteointegracion siempre conlleva un cierto riesgo de fracaso (Segura-Moli et
al, 2006).
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No obstante, para el éxito de la carga inmediata, se deben tener en
cuenta todos aquellos factores que pueden influir en éste. Entre ellos se

encuentran (Segura-Moli et al, 2006):

e Estabilidad primaria. La medicion cuantitativa y objetivable de la
estabilidad del implante, es un factor fundamental para valorar la
posibilidad de realizar carga inmediata. Existen diferentes métodos
para valorarla, ya mencionados con anterioridad, (sonido a la

percusion, periotest, torque...).

e El andlisis de la frecuencia de resonancia. Se necesitan valores por
encima de 60 ISQ (Meredith, 1998; O"Sullivan et al, 2004).

e  Control del micromovimiento. Conseguir la inmovilizacion es clave para
evitar la formacion de tejido fibroso en la interfaz hueso-implante.
Kawahara (et al, 2003), considera que los micromovimientos inferiores
a 30 micras no influyen de manera negativa en la osteogénesis. Por su
parte, Duyck (et al, 2006) refiere mayor densidad 6sea, en ausencia de

micromovimientos 0 en micromovimientos inferiores a 90 micras.

e Superficie del implante. La rugosidad del implante adquiere un papel
importante en el proceso de osteointegracion del implante, ya que
puede aumentar significativamente el contacto hueso-implante (Gapski
et al, 2003; Romanos, 2004).

e Cantidad y calidad 6sea. Tanto la cantidad como calidad, parecen ser
factores importantes para tener en consideracion a la hora de realizar
este tipo de técnica (Gapski et al, 2003; Misch y Degidi, 2003; Morton
et al, 2004).

e Misch y Wang (2003), consideran que el hueso tipo IV es 10 veces mas
débil que el hueso tipo | y autores como Rocci (et al, 2003), relaciona el
fallo de los implantes en zonas de hueso blando. Sin embargo, otros,
consideran que la calidad no es tan importante y que haciendo uso de
implantes con superficies rugosas se puede obtener una estabilidad

primaria 6ptima (Ibafiez et al, 2005).
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Torque de insercion. Este aspecto es también de suma importancia
para el éxito en carga inmediata, y esta directamente relacionado con
el apartado anterior. Para Malo (et al, 2003) y Drago y Lazzara (2006),
el torque de insercion minimo ha de ser de 30 Ncm. Neugebauer (et al,
2006), considera que éste, ha de ser de 35 Ncm. Sin embargo, hay
otros autores que recomiendan a 40 Ncm (Hui et al, 2001; Horiuchi et
al, 2000).

Oclusion. La direccién y magnitud de las fuerzas oclusales también es
un factor relevante a la hora de realizar una carga inmediata (Gapski et
al, 2003). Calandriello (et al, 2003) permite una oclusion suave. Otros
autores le dan contacto normal en relacion céntrica y movimientos
excursivos a sus protesis sobre implantes de carga inmediata (Glauser
et al, 2001; Ibafez et al, 2005). Otros consideran que en zona estética
es recomendable la carga no funcional para conseguir buena
estabilidad primaria y minimizar al maximo la perdida ésea (Tsirlis,
2005).

Habitos del paciente. Tanto el tabaco como los habitos parafuncionales
tiene un efecto nocivo en osteointegracion de implantes con carga
inmediata. Los pacientes fumadores como media, pierden el doble de
implantes que los pacientes no fumadores, por lo que el tabaco debe
considerarse una contraindicacion relativa en esta técnica (Segura-Mori
et al, 2006). En relacion con los habitos parafuncionales, en la literatura
se encuentran muchos estudios que excluyen al paciente bruxista, y en
los estudios que son incluidos, también muestran tasas de fracaso
mayores en bruxistas que en no bruxistas, por lo que también debiera
ser considerado una contraindicacion relativa (Chiapasco et al, 1997,
Malo et al, 2000).

Factores sistémicos y locales de los pacientes. Lekholm (2003) realiza
un estudio en pacientes de riesgo. No encuentra relacién entre sexo y
la edad, pero si que apunta, a que a mayor edad mayor riesgo de

complicaciones, debido a una ralentizacion en la cicatrizacion. No
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considera la diabetes y la osteoporosis como una contraindicacion
absoluta, no asi en el raquitismo y maxilares irradiados. En lo que a
factores locales se refiere, a parte de la cantidad y calidad y la
parafuncion ya mencionados, los pacientes no colaboradores y las
zonas de injertos 6seos se pueden considerar factores de riesgo
(Segura-Moli et al, 2006).

Longitud, diametro y nimero de implantes. En la literatura se encuentra
un amplio consenso en que la longitud estandar sea de 10mm
(Lekholm, 2003). Aunque también se encuentra autores como Gallucci
(et al, 2004) que hace uso de implantes de 8mm. En cuanto al
diametro, no hay demasiada literatura publicada al respecto. La gran
mayoria de los autores que hacen referencia a ello, hablan de

didmetros de entre 3.3 y 4 (Chiapasco et al, 1997).

Tipo de protesis. El éxito depende mucho de la prétesis que se vaya a
utilizar. El uso de sobredentaduras e hibridas mandibulares con carga
inmediata, presentan tasas de éxito muy similares a la carga
convencional (Wolfinger et al, 2003; Chiapasco et al, 1997). Un factor
relevante a tener en cuenta es la ferulizacion de la protesis para
obtener una distribucion Optima de las cargas y minimizar los
micromovimientos (Wolfinger et al, 2003; Lekholm, 2003). Por otro lado,
encontramos otros autores que recomiendan evitar las extensiones
protéticas en voladizo (Misch et al, 2004; Lekholm, 2003).
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2.4 Calor friccional

Durante la colocacién del implante, puede generarse calor debido a la
friccion del implante contra el hueso recién fresado. Sin embargo, segun
Flanagan (2014), la magnitud y la duracion de cualquier calor de osteotomia
son inciertas. El hueso tiene una conductividad térmica situada entre la grasa
subcutanea de baja conduccién y la alta conductividad del muasculo. Esta
propiedad de relativamente baja a moderada, puede hacer que el hueso
retenga el calor producido, conduciéndole a una posible necrosis Osea
(Flanagan, 2004).

En relacién con lo relatado, la formula para la generacion de calor por

friccion por un cuerpo que se mueve en contacto con otro es la siguiente:

q= nkv

Donde g= generacion de calor, n= un coeficiente de friccidbn basado en
el tipo de materiales, F = fuerza sobre el cuerpo en movimiento y v = la
velocidad del movimiento (Flanagan, 2014). Segun esta formula, a medida que
aumenta la fuerza sobre la interfaz, aumenta el calor liberado. Ademas, a
medida que aumenta la velocidad de contacto, aumenta la liberacion de calor.
La formula define que, si el implante que fricciona contra el hueso se mueve
mas rapido o si se coloca con mas fuerza, se generard mas calor. La friccion se

convierte en energia térmica.

Luego, el calor generado esta directamente relacionado con el
gradiente de friccion de los dos materiales, hueso y titanio. Los implantes de
titanio conducen y absorben la energia térmica mas rapido que el hueso vital o
no vital y, por lo tanto, absorberan cualquier calor de friccibn generado en la
interfaz hueso-implante. La transferencia de calor ocurre, donde hay un
contacto fisico real en el contacto de la interfaz del hueso y en éareas sin
contacto, a traves del fluido tisular intermedio. La conduccion del implante de
titanio es mucho mayor que la del hueso y alejara el calor de la interfaz hueso-

implante, tendiendo a un equilibrio térmico.
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El calentamiento 6seo vital fue estudiado por Eriksson y Albrektsson
(1984). En su estudio sobre hueso vital de modelo animal (conejo), se ensayo6
un calentamiento del tejido a 53°C durante 1 minuto. Los resultados mostraron
necrosis 6sea, pero fue reparable, y en algin momento durante las 3-5
semanas postoperatorias, tuvo lugar la regeneracion. La perfusion sanguinea
puede ser un parametro importante a tener en cuenta. Esta aumentd con el
incremento de temperatura, pero luego se detuvo cuando se alcanzaron los
53°C. Por tanto, este debate puede estar relacionado con la importancia del
suministro de sangre, la fisiologia 6sea y la densidad. La enzima de formacion
0sea, la fosfatasa alcalina, se desnaturaliza a 53°C y, por lo tanto, se inactiva a
esta temperatura. La curacion 6sea puede verse afectada. Otro estudio de
Eriksson y Albrektsson (1983; 1984) donde calentaban hueso vital de 44°C a
47°C durante 2 minutos, generaron necrosis 0sea, siendo ésta irreparable. En
relacion a los implantes ceramicos, estudios como el de Zipprich (et al, 2019),
encuentra un aumento de temperatura en los implantes de cerdmica respecto a
los de titano. El objetivo de su estudio es registrar la disipacion de calor
dependiente del material y la superficie durante el proceso de insercion de
implantes en hueso de animales nativos. Los autores concluyen, que dentro de
los limites de un estudio in vitro, los altos aumentos de temperatura en los
implantes de ceradmica frente a los de titanio, deberian estar limitados por una

velocidad de insercion mas lenta.
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2.5 Metodologia aplicada a la estabilidad primaria

Aungue se encuentran en la literatura numerosos y diferentes métodos
para la medicion de la estabilidad primaria, en este proyecto, solo se hara

referencia al torque de insercidon y analisis de frecuencia de resonancia.

TORQUE DE INSERCION (IT). Como ya hemos comentado en

apartados anteriores, el torque de insercion fue descrito por Johansson y Strid

(1994), los cuales lo definieron como el momento de fuerza necesario para
ajustar el implante en la zona de la osteotomia o preparacion quirargica, da

informacion valida sobre la calidad 6sea local.

El torque de inserciéon mide la energia (J/ mm?3) necesaria para llevar a
cabo, el fresado en la cirugia de colocacion de implantes a nivel 6seo. En
general, este parametro esta relacionado con la densidad ésea, estableciendo
una proporcionalidad entre la obtencién de lo valores de torque y la densidad
Osea (Lopez-Gualdrén et al, 2014; Turkyilmaz y Mcglumphy, 2008; Beer et al,
2003).

Para su determinacion, se requiere un dinamémetro situado en el
interior de la unidad de perforacion o una llave dinamométrica manual, mientras
se inserta el implante. En este proyecto, como se vera posteriormente, se ha
empleado un torquimetro analégico previamente calibrado BTG90CN (Tohnichi,
Tokio, Japdn). Se considera un sistema facil, pero con el inconveniente que
s6lo puede medirse en el instante de la colocacion/insercion del implante.
Aunque proporciona una evaluacion de la estabilidad primaria, no es posible
valorar los cambios que se producen en la densidad ésea tras la colocacion del
implante, por lo que no es util para valorar la estabilidad a largo plazo (Gil et al,
2016).

Existen varias clases de torquimetros; mecanicos y digitales (Vallee et
al, 2008).
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TORQUIMETROS MECANICOS. Dentro de éstos, se describen dos
tipos, los resortes y los friccionales. Estos Ultimos, tienen un mecanismo de
liberacion de fuerza dado por el fabricante, el cual, al usar una llave dentro del
torquimetro aplica la fuerza al tornillo hasta que llega a los Ncm requeridos
deteniéndose asi la aplicacion del torque. Tiene varias partes moviles, usa un
mecanismo de bola que utiliza un sistema de encaje en la cabeza del
instrumento. En el momento de la aplicacién de la fuerza, la bola o retenedor se
aloja en el receptor esférico y la cabeza se mueve hacia un lado. Este
mecanismo limita la fuerza aplicada al tornillo. El torquimetro tipo resorte, no
tiene un mecanismo de liberacion, las medidas de torque vienen marcadas en
escala y el operador aplica el torque deseado hasta comprobarlo visualmente.
Tiene un mecanismo en el cual, un resorte se comprime en un receptor esférico
0 en un retenedor, y la palanca o indicador se mueve hacia un lado indicando
los niveles de fuerza alcanzados, ésta seria su mayor ventaja ya que se puede

dar varias medidas de torque con el mismo instrumento (Vallee et al, 2008).

TORQUIMETROS DIGITALES. Tienen la forma de una pieza de mano,
y estan programados para aplicar el torque deseado. Se desarrollaron con el
objetivo de estandarizar y procurar mayor eficacia en el ajuste necesario para
los implantes dentales. Originalmente, el primero tenia un redstato,
evolucionando hasta los modelos actuales que cuentan con un control
inaldambrico y modos ajustables de torque que pueden calibrase (Albayrak et al,
2017).

ANALISIS DE FRECUENCIA DE RESONANCIA (AFR). Como ya se ha

mencionado en el apartado anterior, Meredith (1998) lo describi6 en 1998.

Clasificado como método no invasivo, utiliza un dispositivo especifico para
medir la estabilidad implantaria, independientemente de la duracion o fase del
tratamiento. A través de la AFR, la interfase hueso/implante se valora como
reaccion a las oscilaciones ejercidas sobre la relacion de la superficie 6sea con
la del implante. Para ello, se establece como unidad de medicion el cociente de
estabilidad del implante (1ISQ).
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En el mercado actual se pueden encontrar diversos instrumentos con

aplicacion especifica en el analisis de frecuencia de resonancia, tales como:

OSTELL 1ISQ. EIl analisis de frecuencia de resonancia se evalua a
través del aparato Ostell (Osstell AB, Gotemburgo, Suecia). Los valores de 1SQ
estan comprendidos en una escala del 1 al 100, la estabilidad sera mayor
cuanto mayor sea el valor de 1ISQ (Meredith, 1998; Gil et al, 2016;).

El método Osstell fue disefiado a partir de 1999, siendo la compaiia
fundadora fue Integration Diagnostics Ltd (Suecia). Varias generaciones se
desarrollaron durante afos para la evaluacion de la estabilidad de los

implantes: Osstell, Ostell mentor y Osstell ISQ (Herrero-Climent et al, 2013).

El transductor especifico es una pieza metélica denominada Smartpeg,
la cual se atornilla de manera sencilla a la conexion del implante. Hoy en dia,
todos los sistemas de implantes cuentan con su disponibilidad, adquiriéndose

en cajas estériles de 5 unidades desechables.

PENGUIN. Aparatologia fabricada por la empresa Integration and
Diagnostics (Suecia), liderada por los Prof. Lars Sennerby y el Dr. Anders
Petersson. Desde el ano 1999, perfeccionan la técnica de andlisis de
frecuencia de resonancia para la medicion de la estabilidad de los implantes.
En este caso, el transductor se denomina Multipeg y también sera atornillado a
la conexion del implante. Estos a diferencia de los Smartpeg, son de titanio y
reutilizables. Muestran el valor de 1ISQ de manera simple siendo de facil manejo

debido a la ausencia de cables (Klockner).

Asimismo, el MICROMOVIMIENTO en este estudio se registra mediante

ensayo de compresion y microscopia optica.

Los ensayos mecanicos tienen como objetivo establecer las
propiedades mecanicas como: limite elastico, tension de ruptura, dureza, etc.
Los ensayos mecanicos mas relevantes son: ensayo de tension, ensayo de
flexion, y ensayo de compresion. Haremos hincapié en este ultimo, ya que es el

ensayo de eleccion en nuestro estudio. Este tipo de ensayos se lleva a cabo
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para caracterizar el comportamiento de un material bajo una carga de
compresion. Durante el ensayo, se ejerce una presion sobre una probeta
mediante los platos de compresion, a través de la cual se determinan varias
propiedades del material analizado. Los datos del ensayo pueden proporcionar
resultados en forma de diagrama de tension-deformacion que, entre otras
cosas, muestra limite elastico, el limite de proporcionalidad, el limite de
fluencia, y la resistencia a la compresion. La finalidad de este tipo de ensayos
consiste en evaluar la seguridad, durabilidad e integridad de materiales y
componente. Este tipo de ensayos a menudo se realizan en componentes y
productos fabricados como, espumas, tuberias, botellas de agua, piezas de
automoviles, implantes médicos, etc. (ZwickRoell) Para llevar a cabo este tipo
de ensayos se hace uso de una maquina universal servo hidraulica. En
ingenieria se denomina maquina universal, a una maquina parecida a una
prensa con la que es posible realizar ensayos tanto de traccion como
compresion para medir sus propiedades. La presién se consigue mediante el
uso de placas accionadas por tornillos o un sistema hidraulico. Esta cuenta con
varias celdas adaptables en funcion de la necesidad. Este sistema es
ampliamente utilizado como método de ensayo de nuevos materiales (Oviedo y
Sierra, 2016).

El estudio de esta variable se llevé a cabo, mediante la observacion de
una marca realizada en la superficie del implante en la zona del cuello, como
se detallar4d en el apartado de material y metodologia. Cada implante fue
ensayado a compresion aplicando una rampa de 0 a 50 N a una velocidad de
aplicacion de carga de 1N/s, y una aplicacion final constante de 50 N durante
10 segundos. Para ello, como ya se nombrado con anterioridad, se utilizé una
maquina servo hidraulica de ensayos mecanicos (BIONIX 358, MTS Sensor
Technologie GmbH & Co. KG, Ludenscheid, Alemania) con una célula de carga
de 2,5 kN. Antes, durante y después de la aplicacion de carga se realizaron

diferentes imagenes fotograficas.
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Para la captacion de la compresion sufrida en los implantes, se recurre a
la microscopia 6ptica. La microscopia es la técnica de producir imagenes no
visibles de estructuras demasiado pequefias para ser percibidos a simple vista,
resultando de la interaccion con una fuente de luz o de electrones. Si se hace
uso de fotones en el campo visible se hablara de microscopia Optica, sin
embargo, si se hace uso de electrones, se hablara de microscopia electrénica.
Existen diferentes tipos de microscopios opticos y electrénicos. Dentro de los
primeros, se encuentran microscopios de luz transmitida, de luz reflejada,
estereoscopico, de fluorescencia y confocal. En la microscopia electronica, se
hallan los electrénicos de transmision (TEM), microscopia electrénica de
barrido (REM), microscopio de fuerza atémica (AFM), microscopio de efecto
tunel (STM) y microscopio de rayos X (Sanchez y Oliva, 2015).

En este estudio para la observacién a grandes aumentos de la marca
en la superficie del implante metalico, se realiz6 con un microscopio 6ptico de
larga distancia QUESTAR QM 100 (Questar, EEUU) equipado con una camara
fotogréfica digital MOTICAM 800x600 (Motic, Hong Kon, China). Este
microscopio esta disefiado para proporcionar resoluciones tan finas como 1 gy o
menos, pudiendo observar materiales y objetivos bioldégicos ubicados
demasiado lejos del instrumento. Sus aplicaciones comunes han incluido
pruebas de materiales, propagacion de grietas, estudios de caracteristicas de
la superficie, control de calidad, estudios de formacion y flujo de burbujas
(dispersion de combustible) dentro de una camara, etc. Se puede usar para
enfocar un objetivo directamente frente a él, o ubicado detras de una ventana
transparente (en un horno, en un tubo de ensayo, etc.). Ademas, puede
iluminar ese objetivo usando la técnica coaxial siendo ésta una ventaja frente a
otros sistemas. El sistema esta disefiado para aceptar una seleccién diversa de
Opticas para aumentar o disminuir la ampliacion y el campo de vision (Questar

Corporation).
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Por otro lado, existen modelos biomecanicos que pueden replicar tanto
la formas como la funcion de la mandibula, y en la actualidad sirven como
métodos de ensayo tanto para analisis de estabilidad primaria como para otros
factores. Pueden ser computarizados o fisicos, lo que disminuye Ila
experimentacion animal, a la vez que se pueden emplear tanto modelos
numericos como fisicos para disefiar, analizar objetos y entender el fenémeno
fisico (Wong et al, 2011).

En la relacion a los modelos de ensayo empleados en este estudio, es
necesario nombrar otros modelos de ensayo citados frecuentemente en la

literatura. Asi se relatan;

MODELOS COMPUTARIZADOS. Son aquellos modelos que permiten

trabajar en un entorno virtual, permitiendo generar modelos de trabajo donde

se simulan las fuerzas que actlan sobre la mandibula. Estos modelos se

pueden subdividir en:

VIRTUALES: modelos empleados para la visualizacion de estructuras

biolbgicas.

ANALISIS DE ELEMENTOS FINITOS (AEF): modelo empleado para
realizar analisis biomecanicos que permiten simular la accidon de una fuerza
sobre un cuerpo y cuantificar el estrés/deformacioén, asi como su distribucién.
Este método se desarroll6 como una técnica matematica en 1943, pero su uso
se popularizé con la llegada de los ordenadores, los cuales facilitaron su

realizacion (Richmond et al, 2005).

Para crear un modelo de elementos finitos, es necesario un modelo
geométrico realista y la geometria de esa estructura debe realizarse en un
ordenador. Los vOxeles de tomografia computarizada y la unidad de resolucion
de volumen, se pueden transformar directamente en los elementos de un
modelo de AEF de alta resolucién. La geometria se subdivide en un gran
namero finito de dominios (elementos) geométricamente simples conectados

en sus vertices (nodos). La malla es el resultado de la coleccion contigua de
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estos elementos de forma sencilla. La mayoria del software de AEF tiene
funciones de generacion de mallas automatizadas que producen mallas
relativamente densas. Esto se puede refinar ain mas en las regiones de interés
o en todo el modelo. Deben definirse las propiedades del material de los
elementos (por ejemplo, el médulo elastico y el coeficiente de Poisson para el
hueso y el titanio). Las condiciones de contorno son importantes para evitar el
movimiento del modelo cuando se carga, de modo que pueda desplazarse
uniformemente como un cuerpo rigido, lo que permite los calculos de AEF
(Wong et al, 2011).

En la mayoria de los modelos biomecanicos, las fuerzas son conocidas
y las tensiones o deformaciones son los datos de interés. Las fuerzas externas
{F} y las propiedades mecanicas / geometria [K] se utilizan para calcular los
desplazamientos nodales {D}. La diferenciacion del campo de desplazamiento
produce la distribucion de deformaciones. La distribucion de la tensién se
determina matematicamente. La precision, la proximidad de los resultados del
modelo a la solucibn exacta del modelo biomecénico, se puede evaluar
mediante la realizacion de una prueba de convergencia mediante la cual se
comparan ciertas cantidades (por ejemplo, deformaciones maximas en

ubicaciones especificas) entre mallas de diferentes refinamientos.

En el campo de la implantologia, este método de andlisis se ha
utilizado para estudiar los patrones de tensién en varios componentes del

implante y también en el hueso periimplantario.

MODELOS FISICOS Los modelos fisicos pueden clasificarse en

funcion del material utilizado; en modelos de creacién rapida de prototipos,

modelo de hueso de cadaver, modelo de hueso animal, y modelo de sustituto

Oseo.

El uso de hueso para pruebas mecanicas tiene varias limitaciones: es
imposible obtener el mismo tamafo para cada muestra ya que siempre hay
variaciones en las dimensiones. Obtener hueso de cadaver siempre es mas

caro debido al suministro limitado. Utilizar huesos de animales significa
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extrapolar los resultados a los seres humanos y cabe la posibilidad de que
exista un cierto peligro bioldgico para los investigadores a pesar de las medidas
de proteccion. También se pueden producir variaciones en las propiedades de
hueso ya que éste debe recolectarse y mantenerse fresco (Wong et al, 2011).

Se han sugerido muchos sustitutos 0seos, incluida la madera (roble
rojo, haya), materiales sintéticos como epoxi fotoelastico, poliuretano (Sawbone
Pacific Research Laboratories, Malmd, Suecia) y especialmente hueso
compuesto (De Santis et al, 2005). Una alternativa al hueso humano, puede ser
los materiales sintéticos como el poliuretano, que demuestran propiedades
similares a las del hueso humedo (Bredbenner y Haur, 2000). Las mandibulas
fabricadas (por ejemplo, Sawbone) son mas rentables y proporcionan una

muestra mas uniforme y consistente que el hueso animal o de cadaver.

En el campo de la implantologia, podemos encontrar numerosos
autores que hacen uso de bloques de resina de poliuretano debido a su
homogeneidad y facil acceso (Arosio et al, 2020; Ibrahim et al, 2020, Romanos
et al, 2020).

Los estudios ex vivo, son métodos que sirven de puente entre los
estudios in vitro y los estudios in vivo (Davies et al, 2006). Autores como Di
Stefano (et al, 2019), emplean de hueso animal ex vivo para comparar la
estabilidad primaria en implantes con distinta geometria. EIl autor, menciona
como limitacibn que se encuentra ante densidades Osea bastantes
heterogéneas. Alun asi, recalca que esas discrepancias no ponen el peligro la
fiabilidad del estudio.

En el presente proyecto, en los estudios piloto se hace uso de bloques
de resina de poliuretano. Este material ha sido aprobado por la Sociedad
Americana para prueba de materiales, siendo reconocida como un estandar
para probar dispositivos e instrumentos ortopédicos, lo que lo hace ideal para
las pruebas comparativas de implantes dentales (American Society for Testing
and Materials F-1839-08).
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Para ello, empleamos 2 tipos de bloques (Sawbones, Pacific Reserch
Laboratories, Malmd, Suecia) sin y con 1mm de cortical para la realizacion de
estudios preliminares al estudio definitivo. La resina sin cortical tiene una
densidad de 0,32g/cm?3 y el bloque con cortical a su vez, una densidad en ese
primer milimetro de grosor en su lamina de +2,5%. Con los primeros bloques
conseguimos simular un hueso tipo D3 y con los segundos, un hueso tipo D2.
(Lekholm y Zar, 1985)

Tras el uso de bloques de resina de poliuretano en los estudios piloto,
damos el salto a un modelo ex vivo donde se intenta reproducir con mayor
fiabilidad el comportamiento de los implantes a nivel 6seo. Para ello, varios
autores hacen referencia a este modelo de estudio ya que se acerca mas a un
modelo in vivo que la resina de poliuretano (Trisi et al, 2010; Brizuela-Velasco
et al, 2015; Santamaria-Arrieta et al, 2016, Gurdan et al, 2017, Di Stefano et al,
2019).

METODOS DE MEDIDA DE LA MICRODEFORMACION. Cualquier

cuerpo sometido a una fuerza externa puede sufrir microdeformacion. Esta, se

define, como la deformacion y la longitud inicial bajo la accion de una carga
(Frost, 1987). Es importante tener en cuenta la cantidad de deformacién que
pudiera sufrir el hueso peri-implantario para evitar asi la pérdida de
osteointegraciéon del implante. Los siguientes métodos son ampliamente
usados en estudios in vitro para valorar la microdeformacion en el campo de la
implantologia; analisis de elementos finitos (AEF), la fotoelasticidad y la

extensiometria (Pesqueira et al, 2014).

ANALISIS DE ELEMENTOS FINITOS. Ya mencionado con
anterioridad, se desarrollé en la década de los 60 por la industria aeroespacial.
En 1976, Weinstein (et al, 1976) fue de los primeros investigadores en aplicarlo
en el campo de la implantologia, con el objetivo de evaluar el comportamiento
biomecanico de la protesis implantosoportada y los posibles factores

influyentes en la distribucion y cantidad de la tension transferida al hueso.
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ANALISIS FOTOELASTICO. Fue introducido en odontologia por
Noona en 1949. En el area de la implantologia fue usado por primera vez por
Zarbon en 1988. Se basa en las propiedades 6pticas de ciertos materiales
plasticos sin color que, cuando son sometidos a estrés/deformacién presentan
alteraciones en sus indices de refracciéon promoviendo su cambio de color. La
mayor ventaja de este método, es la capacidad para poder visualizar los
patrones de estrés producido en estructuras complejas, permitiendo localizar y
cuantificar su magnitud. La visualizacion del estrés producido, se realiza de
manera fotogréfica, a diferencia de los otros métodos que nos reportan analisis
numeéricos. Existen 3 técnicas de analisis fotoelastico: bidimensional,
tridimensional y cuasi-tridimensional (el modelo es tridimensional pero las
franjas se observan y analizan en 2 dimensiones). Es necesario recurrir a €stos
altimos, cuando es preciso determinar el estado tensional de una estructura en
la cual su geometria no permite considerar que se trata de un régimen elastico
plano. También se ha demostrado la utilidad de la fotoelasticidad para
determinar la distribucion de la tensién transferida tanto en dientes naturales

como en implantes (Pesqueira, et al 2014).

ANALISIS EXTENSIOMETRICO. Es un procedimiento frecuentemente
usado en odontologia mediante el empleo de galgas extensiométricas. Estas
son pequefias resistencias eléctricas, que bajo una ligera deformacion alteran
la resistencia creada en su corriente. Miden la deformacion provocada por la
tensién generada en un cuerpo, en el area donde son adheridas. La sefal
eléctrica recogida, es enviada a un dispositivo de adquisicion de datos y
convertida en una sefial digital leida por un ordenador. Pueden usarse para
valorar el estrés provocado en proétesis, implantes y dientes en estudios in vivo
e in vitro. Esta medicion esta limitada Unicamente a la zona donde se coloca la
galga. Se han utilizado métodos basados en galgas extensiométricas para
calcular y medir la tension/deformacion producida en las proétesis, implantes,
dientes, e incluso en el hueso. En el campo de la implantologia, las galgas a
utilizar suelen ser uniaxiales o de roseta, adhiriéndose éstos a los implantes,
pilares o a las protesis. Este tipo de estudios in vivo son mas costosos tanto en

tiempo como en presupuesto que los modelos de elementos finitos, pero cierto
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es, gque tienen la ventaja de poder comparar resultados in vitro e in vivo. Por lo
tanto, se puede concluir, que el uso de esta técnica para evaluar la
tension/deformacion inducida en los implantes presenta fiabilidad clinica.

(Pesqueira et al, 2014).
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Hipo6tesis y Objetivos

Del analisis y valoracion critica del estado actual del tema, surgen las

siguientes hipotesis de trabajo, iniciales o nulas:

a. Larigidez del material de fabricacion del implante dental, no influye en
su estabilidad primaria ante la aplicacion de carga, medida por el

torgue de insercion, la frecuencia de resonancia y el micromovimiento.

b. La rigidez del material de fabricacion del implante dental, no influye en
la cantidad de calor generado por la friccion durante la insercion del

mismo en el lecho 6seo previamente conformado.

Formulada la hipétesis inicial como una afirmacién o pregunta dirigida a
todo el marco del estudio, dada su generalidad surgiran mas interrogantes que
nos obligaran a suscitar sucesivas hipotesis. Por ello, con una visibn mas
practica se prefiere hablar de objetivos en vez de hipétesis, sin que se olvide de

lo que significan y representan.

Objetivo general

Especificar si existen, diferencias entre los valores de estabilidad 1SQ,
torque de insercion, calor y micromovimiento entre diferentes implantes, de

idéntico disefio y tamafio, pero diferente material y Mddulo de Young.

Objetivos especificos

1. Cuantificar los valores de estabilidad implantaria, medida mediante
torgue de insercion (Ncm), de un grupo de implantes de titanio al ser

insertados en un modelo de hueso animal.

2. Medir los valores de estabilidad implantaria, mediante torque de
insercién (Ncm), de un grupo de implantes de circonia al ser insertados

en un modelo de hueso animal.

3. Comparar los valores de estabilidad primaria de torque insercion (Ncm)
de ambos grupos, titanio y circonia.
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4.  Cuantificar los valores de estabilidad primaria, mediante el analisis de
frecuencia de resonancia (1ISQ), del grupo de implantes de titanio al ser

colocado en un modelo de hueso animal.

5. Cuantificar los valores de estabilidad primaria, mediante el analisis de
frecuencia de resonancia (1SQ), en el grupo de implantes de circonia al

ser insertados en un modelo de hueso animal.

6. Comparar los valores de estabilidad primaria mediante el andlisis de
frecuencia de resonancia (ISQ), de ambos grupos Tiy Zr.

7. Comparar la variable de micromovimiento ante la aplicacion de carga,

entre los grupos de implantes de Tiy de Zr.

8.  Cuantificar el calor generado en el momento de la colocaciéon de los
implantes del grupo de Ti en un modelo de hueso animal.

9. Cuantificar el calor generado en el momento de la colocacion de los

implantes de Zr en un modelo de hueso animal.

10. Comparar el calor generado entre el grupo de Tiy de Zr en el momento

de su colocacién en un modelo de hueso animal.

En esta linea, para dar una respuesta adecuada a la hipotesis y los
objetivos planteados, se disefia un plan de investigacion experimental in vitro,
utilizando inicialmente bloques de espuma de poliuretano para continuar con

estudio experimental ex vivo en costillas de origen bovino.

108









4. MATERIAL Y METODOLOGIA






Material y Métodologia

Previo al disefio definitivo del modelo, se considerdé conveniente la
realizacion de una serie de estudios piloto o iniciales, a efectos de controlar y
tener informacién de algunos factores relacionados con la resina a utilizar, el
calor generado y medido al colocar los implantes y la influencia del tratamiento
de la superficie de los mismos, con el fin de comprobar su adecuacion a la

experimentacion principal a realizar.

4.1 Muestray modelos de trabajo de estudios piloto

El modelo de trabajo son dos bloques de espuma/resina de poliuretano
(Sawbones, Pacific Reserch Laboratories, Malmo, Suecia) de dimensiones 100
mm largo-80 mm ancho y 10 mm grueso. Uno, sin cortical con una densidad de
la resina de 0,32g/cm?3 y el otro, con una cortical de resina epoxi de 1mm de
grosor y densidad de £2,5% en ese primer milimetro de grosor, FIGURAS 10 y
11. Este tipo de resina de poliuretano, es frecuentemente empleada en
estudios de disefio similar al de este proyecto, pero con objetivos diferentes
(Bardyn et al, 2009; Arosio et al, 2020; Ibrahim et al, 2020)

FIGURA 10. Bloque de resina de poliuretano con 1mm de cortical

FIGURA 11. Bloques de resina de poliuretano sin cortical
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Estos dos bloques, se dividieron en 144 secciones cuadrangulares no
independientes mediante marcado en su superficie, con un rotulador indeleble
de punta fina, de una cuadricula de lineas transversales y longitudinales. Las
cuadriculas, se numeraron y en los puntos de interseccion, se colocaron los
implantes previa asignacion aleatoria y fresado para el lecho implantario segun
el protocolo habitual. Luego el modelo de trabajo esta constituido por el bloque

de resina con y sin cortical y el implante/s colocado/s en ella.

La muestra para la evaluacién de la resina y la rigidez del material
fueron 40 implantes, 20 del tipo Essential Cone Klockner (Soadco, Escaldes-
Engordany, Andorra) de 4,5 de diametro por 10mm de longitud fabricado en
TisAlsV con un médulo de elasticidad de 110 GPa y 20 del tipo Essential Cone
del mismo fabricante, 4,5x10mm fabricados en circonia (ZrO,) y con un médulo
de elasticidad de 200 GPa, FIGURA 12.

Los 20 implantes de cada material se distribuyeron aleatoriamente en
los dos blogues (10 de cada material en cada bloque) y se colocaron en los
lechos implantarios realizados al efecto siguiendo el protocolo quirdrgico

habitual y las instrucciones del fabricante de los implantes.

FIGURA 12. Implantes de titanio (Dcha) y de circonia (izda) Essential Cone, Klockner

Para la evaluacion del CALOR GENERADO en el momento de la
colocacion de los implantes, tanto el modelo de trabajo, como los implantes
fueron los citados anteriormente (10 de titanio y 10 de circonia). Se colocaron
con similar técnica y metodologia/protocolo, pero solo en el blogue de resina de

poliuretano con cortical de 1 mm.
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Para la evaluacion de la influencia de LA RUGOSIDAD
SUPERFICIAL/TRATAMIENTO DE LA SUPERFICIE de los implantes en el
torque de insercion, el modelo de trabajo fue el citado con cortical de 1 mm de
grosor y se colocaron los implantes con la misma sistematica y metodologia.

No obstante, el tamafio muestral y los implantes son diferentes.

De acuerdo con los fallos mecanicos del implante de circonia
objetivados en uno de los estudios piloto, para esta evaluacion, se emplearon
implantes SK2 de Klockner (Soadco, Escaldes-Engordany, Andorra), de
conexion externa y dimensiones 4,1 mm de diametro y 10 mm de longitud,
fabricados en TisAlsV. La muestra fueron 26 implantes distribuidos en dos
grupos (13 con superficie SLA y 13 con superficie mecanizada). Este tamafio
muestral, esta basado en los ensayos pilotos previos y se calcul6é para un valor

alfa del 5%, potencia del 80,7% y tamafio de efectos grandes d=0,8.

PROCEDIMIENTOS DE REGISTRO Y MEDIDA

TORQUE DE INSERCION. Para la colocacion de los implantes, se
utiliz6 un torquimetro previamente calibrado BTG90CN (Tohnichi, Tokio,
Japon). Con él se colocaba el implante y cuando éste habia llegado a su
posicion final (limite de cuello pulido), se registraba el valor numérico del torque

de insercién que indicaba el torquimetro. FIGURA 13

FIGURA 13. Colocacion del implante en el bloque de resina con el torquimetro de Tohnichi

(Tokio, Japén)
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ISQ. Una vez colocados los implantes, se evalud la estabilidad de cada
implante mediante el registro del valor ISQ utilizando el aparato de analisis de
frecuencia de resonancia Penguin (Integration Diagnostic, Goteborg, Suecia).
FIGURA 14

FIGURA 14. Medicion de estabilidad con el aparato de analisis de frecuencia de resonancia

Penguin y vista de un valor 1SQ.

CALOR GENERADO. El calor generado durante la colocacion de los
implantes se medié antes (calor previo) y al final de la colocacién (calor final),
captandolo mediante una camara de imagen termografica (KKmoon Handheld).
FIGURAS 15y 16

17-12-5 17:26:05

MIN:23.8°C

FIGURAS 15y 16. Imagen de la cAmara térmica y del resultado de la mediciéon de la

temperatura al colocar los implantes.

ANALISIS ESTADISTICO. Se realiza una estadistica descriptiva con

medidas de tendencia central y dispersion y representacion grafica con
diagrama de barras. La estadistica analitica se resolvi6 con la prueba
paramétrica test de Student y el coeficiente de correlacion de Pearson. Nivel de

significacion p igual o menor de 0,05.
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4.2. Muestra'y modelos de trabajo del estudio principal

De acuerdo con los resultados de los estudios piloto, se disefi6 un
modelo de trabajo formado por costillas frescas de origen bovino sin periostio
(talla= 50 x 18 x15), simulando una calidad ésea tipo Ill en la clasificacion de
Lekholm (Lekholm y Zarb, 1985), embebidas en un modelo de escayola. Las
costillas fueron sometidas a un tratamiento de conservacion especifico,
mediante inmersion en etanol y suero salino (50/50) a temperatura ambiente y
rehidratadas con suero salino previo a su uso, de acuerdo con el protocolo de
Tricio (et al, 1995). FIGURA 17

FIGURA 17. Costilla de origen bovino embebida en modelo de escayola y preparada para

recibir el implante correspondiente

Sobre las costillas, se colocaron implantes Klockner SK2 (Soadco SL.,
Escaldes Engordany, Andorra), fabricados en TiAlsVa y ZrOz, ambos con
superficie pulida, de 8 mm de largo y 3.8 mm de didmetro de conexion externa
y cuello pulido de 1.8 mm, FIGURA 18. Luego el modelo de trabajo fue una
costilla de origen bovino embebida en un bloque de escayola con su

correspondiente tipo de implante.

El tamafio muestral fueron 42 implantes Klockner SK2 distribuidos en
21 de titanio (TiAleV4) y 21 de circonia (ZrO2).

P
IR =
Gdnsaki b - Liedtos S5 S

FIGURA 18. Aspecto de los implantes Klockner SK2 de hexagono externo fabricados en

circonia (izda) y titanio (dcha) , con su correspondiente cuello pulido.
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Para la colocacion de los implantes previa asignacion aleatoria a las
costillas, se labraron dos lechos de implante. Estos se prepararon usando la
caja quirargica y siguiendo el protocolo establecido por el fabricante: @ 1.8
fresa inicial, @ 2.3 fresa piloto, @2.8 fresa de perfil y @ 3.3 fresa final. Se
estandariz6 la separacion entre ambos lechos (10mm entre centros) y se
aleatorizé la posicion de cada implante mediante biased coin. Una vez
finalizados, se coloc6 en uno de ellos un implante de Ti y en el otro de Zr,
aleatorizando la decision.

PROCEDIMIENTOS DE REGISTRO Y MEDIDA

TORQUE DE INSERCION. Para la insercion de los implantes en su
lecho 6seo quirdrgicamente conformado, se empled un torquimetro analdgico
previamente calibrado BTG90CN, ya citado (Tohnichi, Tokio, Japon), el cual
media el torque de insercion en Ncm. En todos los casos, el cuello pulido de los

implantes se colocaron supradseo. FIGURA 19

FIGURA 19. Vista del torquimetro analégico previamente calibrado BTG90CN (Tohnichi, Tokio,
Japén).

ISQ. Los valores I1SQ iniciales se midieron con Penguin RFA (ya citado)
empleando un Multipeg atornillado a los implantes con un torque de 4 a 6 Ncm,
recomendado por el fabricante. Las medidas ISQ se realizaron paralelos y
perpendicular al eje longitudinal del implante. FIGURA 20
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FIGURA 20. Imagen del Penguin RFA con un Multipeg colocado en un implante insertado en

costilla fresca de vaca.

CALOR GENERADO. Asi mismo, durante la insercion en el lecho
implantario, se registré la temperatura causada por la friccion del implante con

el hueso, mediante una sonda de sensores térmicos Cu/Ni. FIGURA 21

Item mas, con el fin de determinar el calentamiento experimentado por
los tejidos adyacentes al implante dental durante su insercion, se realizaron
sendos orificios de 1.2 mm de didmetro perpendiculares a la direccion de
insercion del implante, proximos a la cortical coronal. Ademas, con el fin de
evitar el contacto directo entre el extremo del termopar y el implante insertado,
se mantuvo una distancia de seguridad de aproximadamente 1 mm desde el
fondo del orificio de medida del termopar y el orificio de insercién del implante,
gue se mantuvo constante para todos los ensayos efectuados. Asi mismo,
todas las muestras fueron preparadas y analizadas el mismo dia de forma
secuencial, con el fin de homogeneizar las condiciones de ambientales de

humedad y temperatura durante el ensayo.

FIGURA 21. Vista de la costilla con los lechos de los implantes y la sonda de sensores térmicos
Cu/Ni.
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La evaluacion del calentamiento de los tejidos presentes en el lecho
0seo durante la insercion de los implantes, se llevd acabo mediante la
utilizacion de un termopar de contacto tipo “K: IEC Mineral Insulated
Thermocouples with PFA Lead” (RS Components, Londres, Reino Unido) de 1
mm de diametro y fabricado con punta de medicién Cu/Ni. Asimismo y con el
fin de posibilitar la adquisicion de los datos generados durante la realizacion de
las medidas de calentamiento por insercion, fue necesaria la adquisicion de un
equipo de registro de datos modelo USB- TC 08 DATA LOGGER PICOTECH
(Pico Technology Limited, Londres, Reino Unido). El registro y tratamiento de
los datos de temperatura obtenidos durante las medidas, se llevd a cabo
mediante la utilizacién del software PICOLOG-6 proporcionado por el propio
fabricante del equipo de registro de datos (Pico Technology Limited, Londres,
Reino Unido). Las medidas de temperatura se realizaron de forma continua y
en tiempo real durante la insercion con una frecuencia de adquisicion de datos
de 0.1s-1.

En la imagen de la FIGURA 22, se puede observar la configuracion de
trabajo utilizada para este estudio, con el DATA LOGGER conectado a un
puerto USB del PC portétil y el Termopar tipo K conectado a uno de los 8
puertos de medida del DATA LOGGER.

FIGURA 22. Configuracién de trabajo para la determinacion del calentamiento por insercion

MICROMOVIMIENTO. Para la evaluacion del micromovimiento del
implante, cada conjunto de costilla con los dos implantes insertados, se encofré
en escayola, con el fin de eliminar posibles micromovimientos del conjunto
durante la aplicacion de la carga mecanica, tal y como se muestra en la
FIGURA 23.

120



Material y Métodologia

FIGURA 23. Vista del modelo de trabajo montado en escayola, aplicando la carga.

Para la aplicacibn de la carga, se fabricaron 3 coronas de
polimetilmetacrilato (PMMA), con una morfologia tipica de premolares inferiores
y cementadas con un cemento de resina dual (Clearfil DC Core Plus, Kuraray
Noritake Dental Inc., Osaka, Japdn), a un aditamento provisional de Ti, el cual,
a su vez era atornillado a cada muestra de implante con un torque de 10 Ncm.
Estas coronas fueron desatornillados y atornillados para cada una de las
muestras de implantes. Asimismo, el estudio del micromovimiento se llevo a
cabo, mediante la observacion de una marca realizada en la superficie de cada
implante en la zona del cuello, sobre la que se realizaron diferentes imagenes

fotograficas antes, durante y después de aplicar una carga de 50N.

La aplicacion de la carga se llevd a cabo con una maquina servo
hidraulica de ensayos mecéanicos BIONIX 358 (MTS Sensor Technologie GmbH
& Co. KG, Ludenscheid, Alemania) con una célula de carga de 2,5 kN. La carga
fue aplicada mediante una mordaza superior cilindrica, que contiene un plano
inferior, el de contacto con la muestra, con una inclinacion de 6° respecto la
horizontal, FIGURA 24. Todas las coronas fueron posicionadas en la misma
orientacién y con la misma direccion de aplicacién de la carga (Meredith et al,
1996, Brizuela et al, 2015)
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FIGURA 24. Vista de la aplicacion de carga en la maquina servo hidraulica de ensayos

mecanicos.

Por otro lado, cada implante metalico fue ensayado a compresion
aplicando una fuerza creciente de 0 a 50 N a una velocidad de aplicacién de
carga de 1N/s, y una aplicacién final constante de 50 N durante 10 segundos.
Para poder evaluar el desplazamiento sufrido por la marca en la superficie del
implante, se adquirieron imagenes a tiempo inicial con F=0 (inicial), a 50N y a
ON (descarga). Para ello, se utilizo el software AnalySISgetlT (Olympus, Tokio,
Japon). Una vez obtenidas las imagenes, se calibré la distancia mediante la
utilizacibn de wun patron para microscopia Optica y se midieron los
desplazamientos en X e Y (ejes ortogonales) mediante el software ImageJ
(NIH). Se realizaron un total de 5 medidas para cada muestra. FIGURA 25

FIGURA 25. Detalle del andlisis microscépico del ensayo de micromovimiento. La figura de la
izquierda es el momento previo a la carga (F=01,), la segunda durante la aplicacién de los 50 N
de carga (F=1). En ambas imagenes la “a” indica la marca de referencia realizada sobre el pilar

y las flechas rojas la zona de transicion entre el pilar protésico y el cuello pulido del implante.
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ANALISIS ESTADISTICO

La estadistica descriptiva se resolvido con medidas de tendencia central
y dispersion y una representacion grafica de diferentes diagramas. En la
estadistica analitica para la comparacion de las diferentes variables, se llevo a
cabo primero un test de Anderson Darling para comprobar su ajuste a la
distribucion normal y se constatd que no seguian una distribucion normal.
Luego se aplicaron pruebas no paramétricas bien el test de Mann-Whitney o el
de test Kruskal-Wallis segun procedia. Asimismo, también se aplico el test del

coeficiente de correlacion Pearson.

Nivel de significacién p igual o menor de 0,05, intervalo de confianza
del 95%. Todo el tratamiento estadistico se llevé acabo con el
programa/software Minitab Statistical 19 (Minitab, Pensilvania, EEUU).
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Resultados

5.1 Resultados de estudio piloto

TORQUE DE INSERCION e ISQ. Las FIGURAS 26 y 27 y las TABLAS
4 y 5, muestran los resultados para estas dos variables, para cada material del
implante y resina con y sin cortical. Se constata que, en ambos bloques de
resina, aunque los valores de torque e ISQ son mayores para los implantes de
circonia, las diferencias no son significativas comparadas a titanio con la
excepcion del ISQ en el bloque sin cortical que se queda al borde de la
significacion (p=0,058). Por otro lado, este estudio piloto mostré que el implante
de circonia tendia a la fractura cuando se superaban torques de 40Ncm, lo que
conllevd la eleccion de un modelo de implante de conexion externa para el

estudio principal.

Sin Cortical
66,76
28,28
Torque 1SOV-L ISQM-D Torque 1SQV-L ISOM-D
Zirconio Titanio

FIGURA 26. Diagrama de barras comparando valores promedio de ISQ y torque de insercion

de implantes de Tiy Zr en el bloque de resina sin cortical.
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Con cortical

Torque 1SQ V-1 ISQ M-D Torque 1SQ V-1 ISOM-D

Zirconio Titanio

FIGURA 27. Diagrama de barras comparando valores promedio de 1SQ y torque de insercion

de implantes de Tiy Zr en el bloque de resina con cortical.

Con Cortical
Circonia

Coef. de
correlacion
de Pearson

26,65 (5,88) 40,35 (4,28) -0,0722 0,00000013
SONES s B 75,15 (4,36) 80,85 (1,39) 0,0388 0,00001946
ISQ Distal 73,4 (5,09) 80,50 (1,99) -0,3381 0,00004670

TABLA 4. Valores promedio y significacion estadistica del torque de insercion, ISQ de los

Media Media
(sd)(Ncm) (sd)(Ncm)

implantes de titanio y circonia colocados en el bloque de resina con cortical

Sin Cortical
Circonia

Media Media Coef. de
correlacion

(sd)(Ncm) (sd)(Ncm) de Pearson

25,88 (2,42) 28,28 (3,03) -0,1257 0,00754158
SOl Silo| I 66,00 (2,83) 67,00 (1,61) 0,4674 0,05847562
ISQ Distal 66,76 (2,47) 68,52 (1,92) 0,2209 0,00409623

TABLA 5. Valores promedio y significacion estadistica del torque de insercién, 1ISQ y de los

implantes de titanio y circonia colocados en el bloque de resina sin cortical.
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CALOR GENERADO. La FIGURA 28 y la TABLA 6, muestran los
resultados del calor generado en la colocacién de los implantes, ademas de
valores del torque de insercion, ISQ y de los implantes en el registro de esa
variable.

82,6 82,4

38,54
32,2633,09

Torque 1SQ VL 1ISQ MD Calor Previo Calor (°C) Diferencia
desinsercion Calor

H TITANIO H ZIRCONIO

FIGURA 28. Diagrama de barras de los valores promedios de calor generado previo y final,

torque de insercidn y 1ISQ en la colocacion de los implantes de titanio y circonia

Media Media Coefy de

correlacion de
(sd)(Ncm) (sd)(Ncm) Pearson

15,11 (5,38) 38,54 (6,04) 0,7883 0,00000002
66,70 (6,33) 82,60 (1,50) 0,3465 0,00002248
66,70 (6,37) 82,40 (1,36) 0,4325 0,00002200
32,26 (1,00) 33,09 (0,71) 0,5152 0,01995525
33,38(0,79) 35,90 (1,16) 0,6055 0,00001918

TABLA 6. Valores promedios de calor generado previo y final, torque de insercion, ISQ en la

colocacién de los implantes de titanio y circonia
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Los implantes de circonia siguen presentando valores mayores en
todas las variables (calor generado previo y final, torque de insercion e I1SQ)
con diferencias significativas comparado a titanio. A destacar, que la rugosidad
superficial de la circonia (mecanizada) es menor que la del titanio (SLA -
tratamiento de superficie mediante chorreado con particulas de alimina y
posterior ataque acido), por lo que tendria menor coeficiente de friccién y por
tanto, una tendencia a originar menor calor, lo cual no concuerda con lo
resultados, lo que quizas podria ser debido a la diferente rigidez de ambos
materiales. No obstante, ese aumento de calor en la circonia se encuentra, muy
por debajo del umbral de dafio irreversible 6seo (>60° durante un minuto)
(Albrektsson and Sennerby, 1991).

Quizas, la camara termografica empleada ha podido presentar errores
a la hora de medicién, por sus propias caracteristicas y limitaciones. Luego
para el ensayo principal, se optard por un método de medicion de mayor

precision.

TRATAMIENTO DE LA SUPERFICIE DEL IMPLANTE. La TABLA 7
muestra los datos del torque de insercion para los implantes con diferente
tratamiento de superficie, colocados en el bloque de resina con cortical. Se
constata que aquellos con superficie SLA presentan significativamente mayor
torque de insercién comparados a los mecanizados o bien que la rugosidad

superficial de los implantes influye significativamente en el torque de insercién.

_ Media (sd)(Ncm) | p valor (T-Test)

Titanio mecanizado  |[EEPINNR Y

Titanio SLA 38,62 (4,57) 0,001

TABLA 7. Valores promedio y significacion estadistica del torque de insercién para implantes

son superficie SLA y mecanizada en el modelo de resina de poliuretano con cortical

Estos resultados y conclusiones se tienen en cuenta en el ensayo
principal, de tal manera que se compararan implantes de Ti y Zr, ambos
mecanizados, para que las diferencias que se encuentren en torque sean

debidas solo al material y no a las diferencias de rugosidad superficial.
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5.2. Resultados del estudio principal

La TABLA 8, muestra la estadistica descriptiva de las variables
dependientes del estudio (media y SD), el resultado de la significacion
estadistica de la diferencia entre variables al aplicar el test de Mann-Whitney y
el coeficiente de correlacion de Pearson entre las variables ISQ vy

micromovimiento.

. Anderson-Darling Test o .
Variable for Normality N Mean (SD) ”gﬁ‘:\‘,‘e N Mean (SD)
Torque AD =1.69 p <0.005 21 23 (7.029) *0.0483 21 29.05 (11.458)
1SQ AD =1.431p < 0.005 21 62.095 (10.611) *0.0296 21 69.429 (6.630)
Micromov X AD =5.339 p < 0.005 21 93.5 (112.426) 0.3867 21 94.450 (152.761)
Pearson correlation
coefficient —0.673 —0.007

ISQ-micromov

TABLA 8. Estadistica descriptiva de las variables dependientes analizadas y significacion

estadistica entre variables independientes

Respecto al torque de insercion, se puede apreciar un valor mayor de
la media en el grupo de los implantes de Zr (29.90 Ncm), cuando se les
compara con los implantes de Ti (23 Ncm). Esta diferencia resultdé ser
estadisticamente significativa p< 0,05 (P=0.0483).

En lo que respecta al analisis de frecuencia de resonancia, de nuevo, el
promedio de los valores 1SQ fue mayor para los implantes de Zr comparado a
los de Ti (69.429 frente a 62.095 respectivamente), siendo también las

diferencias estadisticamente significativas p<0,05 (P=0.0296).

Sin embargo, cuando se comparan las medias de micromovimiento
sufrido por los implantes ante la aplicacién de carga a F=1 (50N), en el eje
ortogonal X, sus valores apenas llegan a una diferencia de una micra (93.5 del
Tiy 94.450 del Zr) y no son estadisticamente significativas (P=.3867) conforme

al test de Mann-Whitney.
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Respecto a la correlacion entre I1ISQ y micromovimiento, se pude
considerar que para ambos tipos de implantes testados (Zr y Ti), tienen una
relacion lineal inversa entre ambas variables, de manera que cabe esperar que
a mayor ISQ menor micromovimiento. No obstante, el grado de correlacién es
mayor para el Ti (-0.673) y débil para el Zr (-0.007). GRAFICA 1

e Th
--m- 2R

1SQ values

0 100 200 300 400 500 600
Micromovement

GRAFICA 1. Gréfico de dispersion de valores 1SQ frente a micromovimientos (um) para

implantes de titanio y zirconio.

A continuacion, se muestran los resultados de calentamiento de los
tejidos del lecho 6seo adyacente a los implantes, provocado por la insercion de
éstos y analizados en funcion del material de fabricacion, Ti y Zr,
respectivamente. En la TABLA 9 se muestran todos los resultados de
calentamiento obtenidos, que se han expresado en [°C] y son el resultado de la

diferencia de temperatura (AT) de los tejidos antes y después de la insercion de

los implantes.

Media Media
(sd)(Ncm) (sd)(Ncm)

Coef. de
correlacion de
Pearson

0,767 (0,413) 0,629 (0,341) 0,2300 0,20632933

TABLA 9. Estadistica descriptiva e inferencial del registro de calor
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El andlisis de los valores presentes en la Tabla 9 muestran una gran
dispersién de resultados, con valores de desviacion estandar superiores al 50%
del valor promedio de calentamiento de los tejidos por la insercién del implante,
independientemente del grupo de muestras de estudio.

No obstante, el andlisis comparativo entre los valores promedio de
ambos grupos evaluados mostraria un nivel maximo de calentamiento
ligeramente inferior para los implantes fabricados en Zr respecto a los
implantes fabricados en Ti, con un valor promedio de 0.767 (sd 0.413) y 0.629
(sd 0341), respectivamente, por lo que no se encuentran diferencias

significativas.

La realizacion del test de normalidad no ha permitido observar una
distribucion normal de resultados en ninguna de las dos poblaciones de datos
FIGURA 29y 29.1, razdn por la cual se ha procedido a la utilizacion de un test
estadistico “no paramétrico” tipo Kruskal-Wallis para la evaluar la existencia o
no, de diferencias estadisticamente significativas de calentamiento entre ambos

grupos de muestras evaluadas.
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Figura 29: Grafica de cajas “Boxplot” de ambas poblaciones de resultados.
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Gréfica de probabilidad de Ti
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Figura 29.1: Graficas resultantes del test de normalidad efectuado sobre ambos grupos de

datos.
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6. DISCUSION DE LOS RESULTADOS






Discusion de los Resultados

El presente estudio experimental in vitro, ha tenido como objetivo
establecer las diferencias en la estabilidad primaria entre dos implantes de
diferente material (Ti y Zr), en relacion con variables dependientes como el
torque de insercion, el analisis de frecuencia de resonancia mediante el 1ISQ, el

micromovimiento y el calor generado en el momento de su colocacion.

Los dos implantes a evaluacion, que constituian las variables
independientes, estuvieron fabricados en Ti y Zr, materiales de moédulo de
Young muy dispar (110 y 200 GPa respectivamente) (Hanawa, 2020). No
obstante, como se ha indicado en material y metodologia, sus disefios y
dimensiones eran idénticos, e incluso se ha tenido la precaucion de prescindir
de modificaciones de la rugosidad de superficie, de manera que ésta fue
mecanizada en ambos, por lo que su rugosidad ha dependido, por tanto,
anicamente de la morfologia del instrumento fresador. En el tercer estudio
piloto, en el cual realizamos una modificacion de la conexién de los implantes,
en las mediciones de IT e ISQ, no encontramos diferencias estadisticamente
significativas, por lo que nos hace sospechar que las superficies de los
implantes no eran idénticas. Esto mismo lo corroboramos con microscopia,
apreciando una superficie rugosa en los implantes de Ti y una superficie
mecanizada en los implantes de Zr. Esta precaucién era importante tenerla en
consideracion, para no crear una variable de confusion, puesto que diversos
estudios han aportado resultados acerca de que las superficies mas rugosas
generan un coeficiente de friccion mayor durante la insercién del implante y
tienden a generar mayores torques de insercion (Elias et al, 2012; Dos Santos
et al, 2011). Elias (et al, 2012) en su estudio, colocaba 255 implantes con tres
disefios, cuatro tamafios y tres topografias de superficie en distinto hueso de
costilla de cerdo, PTFE (politetrafloruroetileno) y poliuretano. Se encontré que
todos los parametros (forma, tamafio y morfologia de la superficie del implante,
técnica quirdrgica y tipo de sustrato) tienen una influencia significativa,
concluyendo por ello, que los tratamientos de las superficies mejoran la

estabilidad primaria.
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6.1 Justificacion de método y muestra empleada

Para tal fin, hemos empleado 2 modelos de estudio diferentes. Un
modelo inicial de ensayo piloto sobre bloques de resina de poliuretano, comun
en estudios de disefio y objetivos similares (Arauso et al, 2020) y como modelo
previo a uno definitivo en hueso de costilla de vaca, también referenciado en la
literatura (Trisi et al, 2010; Pagliani et al, 2013, Brizuela-Velasco et al, 2015;
Santamaria-Arrieta et al, 2016; Di Stefano et al, 2019) para intentar reproducir
las condiciones del proceso alveolar maxilar. Las ventajas aportadas por los
estudios piloto, es que han sido capaces de establecer un disefio del estudio

experimental principal mas eficaz, puesto que:

v Permitié6 detectar complicaciones mecanicas, como la tendencia a la
fractura de implantes de conexion interna en los fabricados en Zr.

v' Establecié dudas sobre alguno de los procedimientos de medicion
aplicados de inicio, como el uso de cdmaras térmicas para la medicion
del calor ficcional producido en la insercion de los implantes.

v Determiné la eliminaciéon de covariables independientes o variables de
confusién, como la relacion entre la mayor rugosidad superficial y la
tendencia un mayor torque de insercion, como resultado de un

incremento del coeficiente de friccion.

El cambio de modelo de soporte desde una resina que simula las
condiciones del hueso a un modelo de costilla de vaca, se decidié obviamente
para poder contar con unos resultados mas facilmente extrapolables a los
maxilares humanos. No obstante, la costilla de origen bovino presenta un
cambio muy importante desde su insercion mas medial en el esternén (con
presencia de cortical fina de 1-2mm. y resto trabecular y con una anchura
media de 10mm.) hasta las porciones mas distales (en las que la anchura se ve
considerablemente reducida hasta los 5-6mm. de media, con una presencia de
mayor grosor de cortical en todo su contorno y muy especialmente en lo que
podriamos considerar la parte coronal). Estos cambios en la morfologia de la

costilla, fueron los que determinaron que soélo se colocaran dos implantes por
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costilla, uno de cada material, para poder obtener unos resultados
relativamente homogéneos entre ambos. Esta metodologia esta en relacion
con otros trabajos publicados anteriormente (Pagliani et al, 2013; Brizuela-
Velasco et al, 2015; Di Stefano et al, 2019).

El protocolo de conservacion aplicado, corresponde al desarrollado por
Tricio (et al, 1995). En el momento de la recepcion de las costillas, fueron
inmediatamente sumergidas en etanol/solucion salina al 50%. Este
procedimiento tiene como objetivo minimizar los cambios en las propiedades
mecanicas del hueso, ya que parece que consigue una disminucion de menos
del 2% en el modulo de Young del tejido 6seo hasta 90 dias. Debido a que las
muestras de hueso conservadas en solucién de etanol tienden a perder agua,
aunque de manera residual, las muestras se dejaron en remojo en solucion
salina isoosmoética durante 12 horas antes de la prueba, estando refrigeradas
durante este periodo. Posteriormente, las muestras de huesos se dejaron
reposar a temperatura ambiente durante 3 horas. Durante este periodo y en los
periodos de medicidn posteriores, las muestras se envolvieron con una gasa
empapada en solucion salina para mantener la hidratacion. En general, se
puede considerar que el tratamiento de conservacion de las costillas fue
correcto, si se tiene en cuenta que en todos y cada uno de los test de
carga/micromovimiento, sobre cada uno de los 42 implantes de la muestra, se
produjo una respuesta elastica del tejido, es decir, al retirar la carga aplicada en
el ensayo el implante volvia a la posicion cero de partida. Sin embargo, autores
como Sumer (et al, 2011), en su estudio una vez descongelada la muestra, la
calentaba colocandola sobre bafio de agua a la temperatura corporal (37° C),
para conseguir asi una mayor similitud al hueso humano. Otros autores, sin
embargo, no se plantean la necesidad de calentamiento para reducir ese

posible sesgo (Zipprich et al, 2019; Tricio et al, 1995).

Finalmente, tal y como se ha explicado en material y metodologia, se
tuvo la precaucion de encofrar cada costilla en un bloque de escayola tipo snow
White plaster n° 2 de Kerr (Kerr, Orange County, California, EEUU), antes de

proceder a la medicién del micromovimiento en la maquina de fluencia de

141



Discusion de los Resultados

carga. Este procedimiento, es realizado también por Pagliani (et al, 2013), en
un estudio que media el desplazamiento lateral de los implantes ante la
aplicacion de carga. El objetivo de este procedimiento, era minimizar posibles
dificultades o falta de exactitud a la hora de fijar las costillas de la muestra
sobre la mordaza inferior de la maquina servo hidraulica. No obstante, otros
autores con una metodologia muy parecida a la nuestra, no consideraron tener

en cuenta esta precaucion (Brizuela-Velasco et al, 2015).

Por otro lado, aunque en la introduccion se han descrito todos los
factores relativos al implante que pudieran estar implicados e influir sobre la
estabilidad implantaria primaria, ya sea medida mediante torque o ISQ, el tipo
de conexion externa o interna, no parece ser uno de ellos. En general si parece
asumido que, un implante de conexién externa tiene una mayor tendencia a
padecer pérdida de precarga de los tornillos de la prétesis y por tanto a sufrir
pérdida de retencién, que un implante de conexion interna (Arismendi-
Echevarria et al, 2016). Incluso en la literatura se pueden encontrar estudios de
disefio in vitro, cuyos resultados muestran que a torques elevados (superiores
a 60Ncm) es mas previsible la deformacion plastica de una conexion externa
gue de una interna (Bambini et al, 2005; Teixeira et al, 2015). Pese a las
deficiencias mecanicas de los implantes de conexion externa explicadas, no se
ha encontrado en la revision de la literatura efectuada, pruebas de que influya
sobre la estabilidad primaria.

Respecto a este asunto, una de las conclusiones que aportan los
resultados de los estudios piloto y el principal realizado, es, no obstante, que un
implante de conexién interna de Zr pudiera ser relativamente sensible a la
fractura durante la aplicacion de torques de insercion altos (superiores a
40Ncm). Este hecho tiene su explicacion mecénica, si se tiene en
consideracion que el Zr es un material de alto rendimiento mecanico ante la
aplicacion de fuerzas axiales, por ejemplo, de compresion, pero mucho menos
ante la aplicacion de fuerzas no axiales o fuerzas de cizallamiento. Esta
circunstancia deberia ser tomada en cuenta por la Industria, especialmente

cuando platee la comercializacion de implantes de conexion interna de Zr, ya
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que nuestro estudio muestra que tienen mayor tendencia al torque vy
especialmente si lo combinan con otros aspectos relativos al disefio (espiras
triangulares), tamafo (didmetros estrechos) o consejos sobre modificaciones
de los protocolos quirargicos convencionales (infrafresados u oste6tomos).

Finalmente, respecto al calculo del tamafio muestral, del estudio
principal (n=42), nos hemos basado en estudios de disefio y objetivos similares
encontrados en la literatura (Pagliani et al, 2013; Brizuela-Velasco et al, 2015).
Pagliani (et al, 2013), coloca 30 implantes en costillas de hueso bovino, (n= 30)
para estudiar la relacion del AFR y el desplazamiento lateral del implante.
Brizuela-Velasco (et al, 2015), utiliza una metodologia diferente a la Pagliani,
muy semejante a la aplicada en nuestro estudio, insertando 24 implantes en 12
costillas, (n= 24). Por ello, nuestro estudio sigue las mismas directrices que los

autores mencionados, con mismo método y muestra de tamafio similar (n= 42).

No obstante, es preciso reconocer las altas sd encontradas en algunas
de las variables dependientes, especialmente en el micromovimiento. Este
hecho, se explica por la falta de homogeneidad de las condiciones de densidad
y presencia de cortical del hueso de soporte en las costillas empleadas, pese a

las precauciones observadas y descritas anteriormente.

Finalmente, en el analisis del micromovimiento de los implantes ante la
aplicacion de carga, se decidio, a diferencia de lo aplicado por Brizuela-
Velasco (et al, 2015), analizar exclusivamente el desplazamiento provocado en
el Eje Cartesiano X y no en el Y. La decision fue tomada a efectos de
simplificar el modelo, pero especialmente teniendo en cuenta que, de los dos
ejes resultantes de movimiento, el eje X es el que se correlaciona clinicamente
con el tipo de desplazamiento lateral que expresa la medicion de la AFR
(Pagliani et al, 2013), pero también tomando en consideracion multitud de
estudios de elementos finitos, en los que de manera practicamente unanime, se
observa que las tensiones transferidas al hueso de soporte se producen
exclusivamente en el hueso de soporte coronal, dejando libre de carga los 2/3

apicales (Oliveira et al, 2020; Martin-Fernandez et al, 2018; Alvarez-Arenal et al, 2017,

Brizuela-Velasco et al, 2017; Pérez-Pevida et al, 2016; Alvarez-Arenal et al, 2014).
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6.2 Estabilidad primaria: torque de insercion y analisis de

frecuencia de resonancia

En la actualidad, en la literatura cientifica disponible, no hemos
encontrado estudios en los que se comparen los valores de estabilidad
mediante IT y AFR entre implantes de Zr y Ti, a excepcion del trabajo de
Ibrahim (et al, 2020). En dicho estudio, utilizd6 un modelo de ensayo
experimental in vitro semejante al nuestro, realizado en su caso, en bloques de
resina de poliuretano. Para ello, hacen uso de 5 implantes con diferencias a
nivel de macro y microdisefio, colocados en bloques con distintas densidades
para medir asi la estabilidad primaria de esos implantes. Los resultados
indicaron una diferencia significativa en los implantes de circonia junto a los
implantes bone leve en todos los tipos de defectos y densidad 6sea (p
<0,0500). También se encontré una correlacion significativa muy fuerte entre el
ISQ y los valores de torque de insercidén para implantes con corte de rosca (rho
de Spearman 0.8655, p <0.0001) o sin corte de rosca (rho de Spearman
0.8155, p <0.0001). Al igual que ocurre en el nuestro, el Zr obtiene unos
valores de ISQ y de IT superiores al Ti. EI AFR y el IT pueden proporcionar un
enfoque objetivo para medir la estabilidad primaria inicial. El andlisis de
frecuencia de resonancia, puede detectar cambios en el micromovimiento que
pueden estar asociados con un aumento o disminucion del grado de
estabilidad. Por esta razon, el andlisis de frecuencia de resonancia se ha
utilizado ampliamente en estudios in vitro para comparar diferentes disefios de
implantes. No obstante, en dicho estudio, no existe homogeneidad en las
caracteristicas y disefios de los implantes que comparan, lo cual podria

constituir una covariable que deberia ser considerada (Ibrahim et al, 2020).

Sin embargo, en la literatura si se pueden encontrar estudios,
especialmente en modelo animal, que comparan los dos tipos de implantes que
hemos evaluado (Ti y Zr). La variable dependiente que comunmente analizan,
es el porcentaje de contacto hueso implante o BIC. En ese sentido, Dubruille
(et al, 1999), en un analisis histomorfométrico para el analisis de la interfase

hueso implante (BIC), compara 3 tipos de implantes con mismas caracteristicas
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pero de distinto material, observando a nivel macroscépico mejores resultados
de osteocoaptacion (concepto referido sélo a la interfaz, donde existe un
contacto fisico entre implante y hueso) en los implantes de Zr. Estos resultados
estan en concordancia con otros estudios de disefio y objetivos similares.
Stadlinger (et al, 2010) en su estudio in vivo en mandibula de cerdo, comparé
la osteointegracion con el parametro BIC y la densidad relativa del volumen
periimplantario, a las 4 semanas de la colocacion de implantes de Zr con
superficie arenada, sumergidos, no sumergidos e implantes de Ti sumergidos
con superficie arenada y grabada. Los implantes de Zr sumergidos y los de Ti,
obtienen un BIC del 53%. Sin embargo, los implantes de Zr no sumergidos
obtuvieron un BIC menor del 48%. Los valores mas altos de densidad relativa
del volumen periimplantario, se encontraron para la circonia sumergida (80%),
seguida de titanio (74%) y circonia no sumergida (63%). Los resultados
sugieren que los implantes de circonia y titanio sumergidos se osteointegran de
manera comparable, dentro del periodo de curacion estudiado. Otros autores
como Lee (et al, 2012), con el objetivo de evaluar los efectos de la superficie de
implantes de Zr modificado con proteinas morfogenéticas 6seas humanas
recombinantes, emplea implantes de Zr y como control Ti sin tratamiento. Este
autor también concluye que los implantes de Zr con superficie modificada,
obtienen una osteoingracion similar a los implantes de Ti. Siguiendo esta
misma linea, Koch (et al, 2010) coloc6 48 implantes en mandibulas de perros,
divididos a su vez en 4 grupos, Zr sin recubrimiento, Zr recubierto por una capa
de 6xido de Ti liberadora de calcio (Ca), PEEK y el grupo control, Ti. Uno de
sus objetivos en comun con el resto de los estudios era, observar el contacto
implante hueso (BIC). El implante de Zr obtuvo un porcentaje mayor de BIC,
59,2%, seguido del Zr con recubrimiento 58,34%, PEEK 26,8% y 41,2 % para
el Ti. En general, todos estos estudios comparten como recomendacion la
necesidad de ensayos clinicos a largo plazo bien disefiados, para mostrar los
resultados 6seos periimplantarios y el rendimiento clinico de los implantes Zr.
Ambos tipos de materiales de implantes, mostraron una integracién ésea
similar desde un punto de vista histomorfométrico y no es solo la rugosidad

cuantitativa de la superficie, sino también los procesos de fabricacion que
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generan topografias superficiales microrrugosas, parecen ser factores
importantes para el proceso de integracion 6sea de implantes de circonia. Los
resultados evaluados estdn de acuerdo con revisiones sisteméticas publicadas
previamente, que informaron valores medios similares de BIC para estos
implantes. Por lo tanto, es posible que los resultados obtenidos, no solo se
basen en las caracteristicas del material (el titanio en comparacion con la
circonia), sino también en el protocolo de estudio individual y las especies
animales (Pieralli et al, 2018). Ademas, las diferencias significativas entre
ambos materiales también se atribuyeron a la rugosidad de la superficie y no a

las caracteristicas del material (Gahlert et al, 2007).

También es posible encontrar en la literatura, estudios clinicos que
comparan los dos tipos de implantes. De nuevo, no se evallan las posibles
diferencias en la estabilidad primaria y se tiene en cuenta especialmente la
supervivencia durante el periodo de seguimiento. Roehling (et al, 2018), realiza
un metaandlisis del comportamiento de implantes de Zr a nivel clinico. Los
clasifica en implantes no comercializados y comercializados y a su vez en
implantes de Zr en una o dos piezas. Entre los estudios de implantes no
comercializados menciona el estudio de Payer (et al, 2014), que compara estos
altimos, con implantes de titanio de 2 piezas cargadas con coronas cementada.
Tras un periodo de 30 meses, se registraron tasas de supervivencia del 93,3%
y el 100%, respectivamente. Al contrario, Osman (et al, 2014), retenia
dentaduras hibridas removibles en 73 implantes de circonia de 1 pieza y 56
implantes de titanio en 24 en pacientes desdentados. Después de 16 meses de
su colocacién, se registraron tasas de supervivencia del 82,1% para el titanio y
del 71,2% para la circonia, apreciandose en estos ultimos una disminucion
considerable en la tasa de supervivencia. Roehling (et al, 2018), concluye que
los implantes no comercializados obtienen una tasa de supervivencia al afio del
91,15%, sin embargo, en los implantes de Zr comercializados la tasa de
supervivencia sufria menos variaciones, y nos encontrdbamos con tasas del
98% al afio de la colocacién. En estudios clinicos con seguimiento a 5 afios,
Grassi (et al, 2015) ensayo6 implantes de Zr monobloque. En su estudio, nos

habla de la insercion del implante con un torque de 40Ncm frente a nuestro
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estudio, en el cual la media fue de 29Ncm en hueso tipo lll. Ellos refieren la
necesidad de ese torque para conseguir una estabilidad primaria adecuada en
alveolos postextraccion. Grassi (et al, 2015) al afio también observa una tasa
de superviviencia del 96,8%, encontrando a los 6 aflos una tasa de

supervivencia global mantenida.

Por otro lado, aunque el parametro de fractura no ha sido objeto de
nuestro estudio, cabe mencionar, como hemos apuntado anteriormente, el alto
indice de fractura que los implantes de Zr han sufrido en los estudios piloto.
Debido a que el disefio de los implantes ha sido de 2 piezas, estudios como
Preis (et al, 2016), compara el comportamiento y la resistencia a la fractura de
los implantes de circonia de una y dos piezas, concluyendo que los éstos
ultimos tenian tasas de fractura mayores y una menor resistencia a la fractura

gue los implantes de una sola pieza.
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6.3 Micromovimiento

Pese a los mayores valores de IT (Ncm) y RFA (1ISQ) de los implantes
de Zr, en lo que respecta al micromovimiento, no se han encontrado diferencias
estadisticamente significativas con los de Ti. En un trabajo publicado por
nuestro propio grupo de investigacion en el 2015, con un disefio similar al
actual, encontrdbamos una relacion lineal inversa entre los valores ISQ vy el
micromovimiento de los implantes, en este caso de titanio (Brizuela-Velasco et
al, 2015). Sus resultados eran en ese aspecto, muy similares a los encontrados
en este estudio, en el que hemos hallado de nuevo una correlacion fuerte entre
ISQ y Micromovimiento de los implantes de Ti (Coeficiente de Pearson de -
0.673 y -0.86 del trabajo de 2015). Estos resultados concuerdan con autores
como Pagliani 6 Trisi donde también aplicaban disefios similares (Trisi et al,
2010; Pagliani et al, 2013).

Aungue el torque de insercion y el RFA, medidos como 1SQ, son dos
indicadores de la estabilidad del implante, no miden ni reflejan exactamente las
mismas condiciones mecanicas. El torque de insercién, mide la resistencia
mecanica de friccion del lecho 6seo al avance apical del implante, girando
alrededor de su eje longitudinal, mientras que el ISQ se basa en la rigidez del
contacto del implante con su lecho y por lo tanto, su resistencia al
desplazamiento lateral. Aun teniendo en cuentas estas diferencias, en este
estudio, se encuentra una relacion directamente proporcional y significativa
entre el torque de insercion y los valores de 1SQ. Por todo esto, generar mas
torque, aumentaria también el ISQ proporcionando una mayor estabilidad
primaria, como muestra Sennerby y Roos (1998) en su estudio, donde
encuentran una relacion significativa entre las 2 variables. Sin embargo, con
relacion al Zr, la relacién lineal inversa entre ISQ - Micromovimiento es débil en
relacion al coeficiente de Pearson, -0.007. Esta correlacion puede deberse a
las propias propiedades elasticas del Zr. Es preciso considerar que el RFA esta
en relacién con la masa y las propiedades elasticas del material que analiza. La
diferencia entre la masa de un implante de Zr y uno de Ti, es insignificante

debido al volumen del propio implante, pero su modulo de Young es
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practicamente el doble. En definitiva, nuestros resultados permiten sospechar
que los implantes de Zr tenderan a aportar valores ISQ mas altos, y no estaran
completamente relacionados con la rigidez del hueso de soporte, sino con su

propia rigidez intrinseca.

El interés clinico de los resultados de nuestro estudio, es que permite
lanzar el consejo de que es preciso ser cauto a la hora de aplicar protocolos
para los implantes de Zr, que estan basados en los estudios de estabilidad
primaria realizados sobre el Ti. Acudiendo a las medias de IT e ISQ de los
implantes de Zr (29.9 y 69.4), estarian muy cerca de los valores de 30 Ncm y
70 1SQ que aconsejan los estudios clinicos para poder realizar con seguridad
un protocolo de carga inmediata, pero segun nuestro estudio, para el Zr, el
micromovimento asociado podria presentar valores no adecuados para la

consecucién de la osteointegracion.
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6.4 Calor friccional

Erikson y Albrektsson (1984) demostraron, que, a temperaturas
superiores de 47° C durante mas de un minuto, se producia necrosis 6sea.
Tanto en el fresado como en la colocacion del implante, se produce calor
pudiéndose generar lesiones 0seas. En estudios recientes como el de Trisi (et
al, 2015), calentaban el lecho fresado a distintas temperaturas observando asi
el efecto que producia ese calentamiento en el contacto hueso implante (BIC).
El calentamiento a 60° C durante un minuto, no generaba el fallo del implante,
pero si mostraba diferencias significativas en el contacto hueso implante

respecto al resto de temperaturas comparadas < 60° C.

Teniendo en cuenta lo anterior, este estudio tuvo dentro de sus

objetivos comparar el calor generado entre implantes de Zr y Ti.

Para su medicion, nos basamos en estudios como el de Gurdan (et al,
2017), aunque su objetivo es distinto al nuestro, emplearon el mismo método.
Confeccionan una sonda termopar Cu/Ni conectados a un termometro digital y

a una herramienta de registro de datos.

En nuestro estudio, en relacion a los datos recogidos en el momento de
insercion del implante, no encontramos diferencias estadisticamente
significativas entre ambos. El analisis comparativo entre los valores promedio
de ambos grupos evaluados, mostraria un nivel maximo de calentamiento
ligeramente inferior para los implantes fabricados en Zr respecto a los
implantes fabricados en Ti, con un valor promedio de 0.629 (sd 0.341) y 0.767
(sd 0.413) respectivamente. El calor generado en el momento de la colocacién
de ambos tipos de implantes, no alcanzaban temperaturas capaces de lesionar
el tejido 6seo. No obstante, en la literatura encontramos estudios como el de
Zipprich (et al, 2019), en el cual, encuentra un aumento significativo de la
temperatura en los implantes de Zr respecto a los de Ti. Este autor, asume que
en el momento de colocacion del implante puede existir un mayor riesgo de
sobrecalentamiento con Zr que con Ti, debido a sus diferentes conductividades

térmicas. Este hecho, puede conducir a un mayor dafio o destruccion del hueso
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directamente sobre la superficie del implante pudiendo producir un fallo en la
osteointegracion. Para ello, emplean la misma metodologia, costillas de hueso
bovino insertando en ellas 2 tipos de implantes con idéntico macrodisefio, Zr y
Ti, con 3 superficies diferentes para cada implante. Para el registro de la
temperatura hacen uso de una camara infrarroja. Como ya hemos mencionado,
el grupo de los implantes de ceramica generaba mayor calor que los implantes
de Ti, siendo la temperatura maxima alcanzada 19°C frente a 9°C. Ambas
temperaturas se encuentran muy por debajo del dafio a nivel éseo (Eriksson y
Albrektsson, 1984). Aun asi, finaliza lanzando una recomendacion a la hora de
colocar este tipo de implantes y es el empleo de bajas revoluciones para evitar

lesiones 6seas.

En la literatura, no hemos podido encontrar mas estudios que el
descrito por Zipprich, con objetivos similares al nuestro. Otros autores no
comparan implantes, pero si analizan el calor generado en el fresado,
empleando fresas del mismo material evaluado por nosotros, Zr y Ti, como los
trabajos de Sumer (Sumer et al, 2011) y Scarano (et al, 2020). El primero,
registra la temperatura con un termopar K sobre fémur de origen bovino. Mide 3
tipos de profundidades en el momento del fresado, a 3, 6 y 9mm y observan
que so6lo encuentran diferencias estadisticamente significativas en los 3
primeros milimetros de fresado, por lo que nos hace reflexionar, que este
aumento de calor se debe a esos 2mm de cortical mas, que a la diferencia del
material de las fresas. Los implantes se colocan en un hueso con una densidad
segun la clasificacion de Lekholm y Zarb (1985) tipo Ill, con una densidad 6sea
menos marcada. Sin embargo, en nuestro primer estudio piloto, donde
realizabamos mediciones en bloques de resina de poliuretano con o sin cortical
concluiamos cémo influia ese milimetro de cortical en los valores de torque de
insercion y en el coeficiente de estabilidad, por lo que todo ello, nos llevd a
generar un segundo estudio para dar respuesta a esta cuestion. En el segundo
estudio, siguiendo el modelo de Sumer, no se encuentran diferencias
estadisticamente significativas entre ambos materiales, siendo incluso

ligeramente inferiores para el Zr. Estos resultados podrian equipararse a
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nuestro estudio, en el cual, el Zr obtiene valores ligeramente inferiores al Ti
(Scarano, et al, 2020).

Es preciso reconocer que encontramos una ausencia importante en la
literatura en relacién al calor generado con este material y su repercusion a
nivel periimplantario. Por ello, vemos necesario continuar con esta linea de
investigacion futura, para poder actuar bajo unos protocolos quirdrgicos y

clinicos basada en una evidencia cientifica.
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6.5 Sobre las limitaciones de este proyecto de Tesis Doctoral

Una de las primeras limitaciones que nos encontramos a la hora de
iniciar el estudio, fue las fracturas en los cuellos de los implantes de Zr de
conexién interna. Ya encontramos en la literatura estudios como el de Roehling
(et al, 2016), donde de los 36 implantes no comercializados de Zr que sufrieron
fallo mecanico, el 50% fueron por fractura a nivel del cuello del implante,
asociandose claramente una disminucion del diametro. Por otro lado,
procedimientos de superficie no controlados, como el arenado convencional o
procesos de mecanizado, pueden provocar microfisuras en la superficie de
estos implantes, reduciéndose asi, la resistencia a la fractura (Roehlin et al,
2018). Estudios como el de Preis (et al, 2016), compara el comportamiento y la
resistencia a la fractura de los implantes de circonia de una y dos piezas,
concluyendo que éstos ultimos, tenian tasas de fractura mayores y una menor
resistencia a la fractura que los implantes de una sola pieza. Para solventar
dicha limitacién, se decidié continuar la investigacion con implantes de

conexion mediante hexagono externo.

Por otro lado, en el primer estudio piloto ya encontrabamos diferencias
estadisticamente significativas entre los bloques con y sin cortical, encontrando
una media de torque en los implantes de Zr de 28Ncm y con 1mm de cortical,
40Ncm. Existe una correlacion entre los parametros de densidad 6sea y los
pardmetros de estabilidad primaria, en este caso, tanto el IT como la ISQ
(Turkyilmaz et al, 2007). Teniendo todo esto en consideracion, diseflamos un
modelo definitivo in vitro los mas préximo a un modelo humano, optando por el
uso de costilla de vaca. Una de las limitaciones mas importantes encontradas,
fue la falta de homogeneidad en la muestra, teniendo que seleccionar
minuciosamente la zona con mayor similitud a el hueso deseado, en nuestro
caso, hueso tipo Il (Lekhlom y Zarb, 1985). Di Stefano (et al, 2019) también
nos habla de esa ausencia de regularidad, aun asi, concluye que esas

discrepancias no ponen en riesgo la fiabilidad del estudio.
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En esta investigacion las cargas aplicadas fueron cargas estaticas de
50N, con una angulacion de 6° respecto al plano oclusal, conforme a los
trabajos de Watanabe (et al, 2005). Es evidente, que este tipo de carga no
reproduce la complejidad de las fuerzas normales de masticacion para los
dientes empleados en el estudio, segundos premolares inferiores, ya que son
fuerzas complejas en intensidad, direccion y dinamicidad. Por ello, no es
posible determinar con exactitud, las distintas direcciones de las fuerzas que se
van a ejercer en dichos dientes. El principal motivo de llevar a cabo una carga
estatica y no cargas ciclicas, fue porque para poder realizar la captura de la
foto con el micromovimiento resultante con el microscopio, se necesitaba un
tiempo mayor a las décimas de segundo que dura el contacto de los dientes

durante la actividad masticatoria normal.

Por ultimo, cabe destacar la limitacion que nos encontramos de
disponibilidad de literatura de ausencia de estudios a nivel in vitro de objetivos
similares, teniendo que recurrir en la discusion a estudios in vivo o estudios
clinicos con mismos objetivos, pero distinta metodologia, siendo éstos también

bastante escasos.
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6.6 Implicaciones clinicas y recomendaciones futuras

Como ya hemos mencionado en el apartado anterior, la ausencia en la
literatura de estudios a largo plazo, nos lleva a continuar con esta linea de
investigacion para poder establecer un protocolo, tanto quirdrgico como clinico
en el uso del Zr como implante. Los resultados de este proyecto muestran
diferencias significativas en dos de los parametros medidos, torque de
insercion y andlisis de frecuencia de resonancia, aumentando ambos con la
rigidez del material, en este caso, circonia. Tanto éste, como otros nuevos
materiales aloplasticos, debieran de tener cada uno su propio protocolo en
funcion de las caracteristicas del propio material, ya que poseen propiedades
diferentes y por lo tanto, es previsible un comportamiento distinto.

Tomando en consideracién esta recomendacion, es evidente que son
precisos estudios clinicos que recojan los valores de estabilidad IT y AFR,
cruzando diversas variables, como el tiempo de carga, ferulizacién protésica,
etc... que conduzcan a una suma de evidencia que permita crear un protocolo

especifico para el Zr.
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Conclusiones

De acuerdo con los resultados obtenidos y los objetivos planteados,
ademas de tener en cuenta las limitaciones de este tipo de estudios, se pueden

deducir las siguientes conclusiones:

1. Se encuentran diferencias estadisticamente significativas en los
pardmetros de torque de insercion y de coeficiente de estabilidad
primaria, entre los implantes de Ti y de Zr, obteniendo este ultimo

valores superiores de media.

2. Con relacion al micromovimiento, no existen diferencias
estadisticamente significativas entre grupos, en el valor de la media de
los micromovimientos de los implantes de Tiy Zr ante la aplicacion de

una carga de 50N.

3. Existe correlacion entre los valores de estabilidad ISQ del Ti y el
micromovimiento, siendo esta correlacion inversamente lineal. No se

puede considerar esa misma correlacion para el Zr.

4. No existen diferencias estadisticamente significativas de temperatura
de calentamiento del hueso durante el proceso de insercion del

implante para los grupos de materiales evaluados.

5. De acuerdo con los resultados obtenidos, la primera hipotesis de
trabajo formulada respecto a la influencia de la rigidez del material en
los parametros de estabilidad primaria y micromovimiento, debe de ser
rechazada Unicamente en las variables de estabilidad primaria, es
decir, torque de insercion y coeficiente de estabilidad. No asi, en
relacion con el micromovimiento. La segunda hipétesis enunciada
acerca de que la rigidez del material de fabricacion del implante dental,
no influye en la cantidad de calor generado por la friccion durante la
insercion del mismo en el lecho 6seo previamente conformado no

puede ser rechazada.
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Abstract The F!‘EI!I" Ememh] tral uses bwo l}-‘pﬂb:ﬂ: denital :rrp]arb, one made of tianium
{TigAy 4 V) and the other one of zimonaa (Zr0, |, but both of dentical desagn, o comparne their stability
load. Ome of each type of :|m|:||ari (i = &) was F]Eu‘l imbes
21 cow nbs, recording the inserhon forgue and the resonance frequenc v using a speafic tramsducer.
Slbazqmnﬂ}r a Fmsﬂth: crown made of PMMA was screwed onto each of the :II'I":!]HI"& in ithe
sample. They wen then sullpdrd toa stabic compressaon load on the vestibular cusp of the crown.
The resulting micromon d. The zircomia implants cbtained a higher mean of
both [T and EFA when compared with those of btanium, with statistically sagnaficant diff erences m
both cmes (p= RS amd = 0026 ). However, the microm ovement valies when load was appi:ud
wem very samalar for both l‘ypcb, with the differences betiween them {F = U.ﬂﬁ?} ot Found to be
statistically significant. The results show that zimonia mplants have higher implant stanlity values
than btamium :rrq:!]ali:; However, the fact that them ame no diff erences in m:mn‘uﬂ::ﬂ:l‘y vahies
mplies that caution should be exenised when applying dnical protocolk for aircona based on REA,
whach un]y has evidence for btanium.

and macro-mov it values
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1. Introd uction

The maost commonly used alloy in the manufacture of dental implants is TicAlyV (Ti),
whichis also the most strongly supported by scientific evidence [1]. However, at present,
other titanium alloys and materials are used at the dinical level, particularly zircania. This
material is used in the form of Zirconium oxide (£r0s), usually yttrium-stabilized, and is
abtained from a reductive oxidation process. [ts advantages, according to some authors 2],
are biocompatibility and mechanical properties superior to those of Ti.

Certain clinical trials have shown the clinical and histological advantages that are
achieved with Zr02 implants when compared to Ti implants. For example, Bienz et al. [3]
observed that lower plaque and bleeding scores were detected for rirconia implants under
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experimental mucesitis conditions, inagee ment with other clinical studies with similar
objectives [4]. However, another clinical study did not find differences in meltion to the
health of the peri-implant soft tsswes |5] and in fact the results of 2 com-sectional stedyv did
navt show important di Herences in relation o the expression of pro-in flammatory cyiekines
and bane metabolism med iabors bebween zircon ium and titandum abutmens [6].

On the other hand, bevond the inflammatory mesponse, it & foreseeable that two
materials of such different stiffness as ttandum and i rconda have different biomechandaal
behaviorin relation to the supparting bone . In this sense, some studies using finite elements
analysis have bund differences in the load tansferin relation to the Young's moduhs of
the: material from which the implant & manufachured [7]. Likewise, an animal mode ] trial
observed ditkerent percentages of bone to implant contact after the osseaintegration period
in implants made of alloys with different elasticity [5].

Regardless of the matetal wsed, the essecintegration of a dental implant is a pro-
cess that can be compared to the primary healing of a fractune, and in both a series of
biclegical and mechanical requirements must be met. Among the latter, the control of
micrmaovement bebween the intefface of the implant surface and the bone apposition is
particularly important Micromovement of maone than 150 m at this level would be likely
e ruphare the new by formed capil laries, which would lead to the slowing or faihure of the
bone mgeneration process, setting in motion a repamtive process based on the apposition
of fibrows tismue [9).

In implantelogy, the em “primary stability* is used to describe the implant’s lack
of moddlity when a kad is applied [10]. Ultimately, both of the aforementioned concepts
ane imversely ebied greater primarny stability of the implant means less micromavement
bebwern the interface of the implant surface and the bone apposition. For this resaon, it is
emenitial that clinical procedures messure primary stability [11].

Insertion tongque ([T}, expressed in Nom, & one of the most commonly wsed methods
for this purpose. [T can be cn sidered as the resistance encountered during the nsertion of
the implant into the surgically shaped bone bed, when advancing apically and rotating on
the kengitudinal axis. There ane bvo problems with this method. First, thene & the paradox
that excessive IT can exaeed the bone's msitance to fracture, in which case stability could
be compromised o, at the very kast, not increased [12]. Secondly, it exemplifies a certain

of mertia, and in chew ing where Benne t movement is imited, such a mtational force
is not applied and resitance o it may not be key [13]. On the contrary, the ressftant foroes
can be more acurately described 2 biteral displacement, for which other primary stability
memumement methods ame much mone specific, notably esonance frequency analysis
{RFA}. RFA provides objective measurements of implant stability ina non-invasive way an
the bone-implant interface [11]. For this purpose, aspecific transducer i screwed to the
connection of the implant, which is electromechanically stimulated, detecting the natural
vibration frequency of the implant within the bone. The results of the resonance frequency
analysis are transformed into imp bint stability quotient {50 values. Certain shudies show,
on the one hand, that RFA & capable of describing the stittne s of the bone support [10], it
cormelates with the lateml disp lbicement of the implant upon load application [14,15], and
maome impaortantly, it presents an invensely linear relationship with micomovement [13].

Sevenal clinical studies have wed the two atorementioned stability measurement
methods (ITand REA) to try to establish a predictive value for the posaibility of omecinte-
gration, comsionally in highly complex protocob such as immediate loading [16,17]. Even
when other variabls may be involved {prosthetic splinting, scchsal adjustment, etc ),
ther & some consernss that values squal to or greater than 30 Nem and 70 150 could be
adequate when making the decision to immediately load an implant [15].

Ultimately the cinidan may select a protocel and can infheence the stability valwes by
considering ormanaging the variables on which stability depend: bone quality, implant
design, and surgical technique. Yet, there is no litershore regand ing the effect of the implant
material. The Youngs modules of a Zr implant & practically double that of a Ti implant
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{200 va. 110 Gla respectively [19]). Such a marked difference in e lsticity can influence its
mechanization in the bone and, ultimately, the expected IT and RFA stability values

The obyective of this experimental in vitro stisdy & to determine the impact of the
elwtic properties of the implant matenal (Zr or Ti) on dependent variables in relation to pri-
mary implant stability such as [T, RFA, and micromovement The null hypothess proposed
in that the properties of the material ued do not influence the stability of the implant

2. Materials and Methods
2.1 Sample

The sample consisted of the placement of 21 Zr implants (test) and 21 Tl implants
{control group) (n = 42), in another 21 fragments of fresh cow ribs destined for human
consumption. We based our selection of the sample size on studies of similar design and
objectives [17-15] The most central part, close to the sternum, was used in all cases in order
to have type [l bore quality under the Lekholm and Zarb classification 2] All pleces
were cut to a lengthof 15 em, and the periosteum was removed The ribs thus prepared
were subgected to a preparation and consery ation treatment based on immendon in 50%
ethanol and 5% saline at room temperature, to be rehydrated with saline prior to wse,
according to the Trick protocol [21] Klockner SK2 implants (Soadco, Escaldes-Engpordany,
Andorra) were used, connected by an external hexagon 3 mm wide and 1.8 mm high,
smooth collar 15 mm high and 4.2 mm platform diameter, bone body of 38 mm diameter
and 8 mm in length, and machined surface, without additional modifications (Figure 1)

Plgure 1. Klockner Ixsermal Hex SK2implants, Zr and Ty both with 188 buffed surbice {(Soadao S L,
Excaldes Engordany, Andorra)

2.2 Working Model and IMPLANT Shebwl sty Mewssore et (T and RFA)

The ribs, once rehydrated, were embedded in a Snow White Type 2 Master base {Kerg
Orange County, CA, USA) to facilitate their handling during the sungical phase, and to
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avoid unwanted micromovement during the app lication of load creep. Thee polymethy|
methacrylate (PMMA) crowns were made, with a morphology typical of lower premolars,
coemented with aduabeure makenal (Clearfil DC Core 'has, Kuraray Noritake Dental Inc,
Onaka, Japan) on an anti-rotational grade 5 titand sm abutment © be screwed to the implants
of the sample

One of each type of implant was placed in the 21 nba. The implant beds were prepaned
usin g the surgical kit and following the protocol established by the manufacturer O 1 4
intial drill, © 2.3 pilot dnill, © 28 profile drill, and © 33 final dnll The separation between
both beds (10 mm between centen) was standardized, and the position of each implant
was randomized wing a blased coin

A previowly calibrated BTGSOCN anabog torgque meter (Tohnichi, Tokyo, Japan) was
wsed (Fgure 2| which mesured the insertion torgue (in Nem) required o bring the imp lant
to its fnal position, which in all cases was left with the smooth cllar of the implant placed
supra-crestally

Flgure . Macement of the implant in the surgically shaped bone bad, using o aalbrated torgue
meter to recond the msertion tongue in Nem

Subsoquently, the 1SQ values were measured with a Penguin REA (Inte gration Dy
agrostion Sweden AR, Gothenburg, Sweden) using a Multipeg tramaducer serewed 1o
the implants with a manual preload, following the manufacturer’s recommendations
{Figure J). Finally, the PMMA crown was screwed onto each imp lant in the sample, uning
a torgque wrench, applying a preload of 15 Nem in both groups, alao & recommended by
the manu facturer
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Figure 3. Measurementof implant stabul gty by resonance frequency analyss using a2 Fengum and i
Multpeg transducer sorewed to fhe T mpling expressed o 1SQ values. On the rght, the Zr implant
phiced i e same rb can be seen

2.3, Lowdwrg Test wnd Record g Macromovenent

A Biomix 358 se rvoh ydraulic mechanxcal testing machmne (MTS Sensor Technologie
GmbH & Co. KG, Ludenscheid, Germany) with a 2.5 kN load cell was wed for the
micromovement study. The work mode ks (ribs with one of each type of implant, with their
screw-retained PMMA prosthetic crown) were positioned on the grip at the base of this
equipment To conduct the study, an upper mechan ical clamp is prepared to apply tension
ata bdegree maidence angle to the occhssal plane of the premolar (Figure 4). All the cowns
were positioned with the same orientation and with the same kiad ap plication direction.

Subsequently, a compression force was tested on each implant /crown of the sample,
applying a mmp from () to 50 N at a load application rate of 1 N /5, and a constant final
application of 50 N for 10 5. In order to evaluate fhe micromovement, the displacement
of the smooth collar of the mplant was evaluated based on a reference mark added to
its surface Images were acquired at baseline with F = Oy {initial), F= 1{50 N}, and at
F =03 (ON, unloading), using a Questar QM-100 microscope {long distance microscope)
{Figure 5) with a resolution of 2 pm (Seven Astro-Optics Division, Laurel, MD, USA), and
analyzed using AnalySIS getlT software (Olympus, Tokyo, Japan)
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Figure 4. Questar QM-100 kag-distince mxrnoscope focused on one of the mplints in the sample In
the background vou an see a rb mounted on its plaster base and mechamzed on the base of the
load croep machine

Figure 5. Detad of fhe PMMA crown screwed on the extemal hexagon of the Zr implant and
mounting on the MTS Baomax 38 test machine In the background you can see the kens of the Questar
QM 100 kg distance m xroscope
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Having obtained the images, the distance was calibrated wing a standard for optiaal
microscopy and the displacements in the orthogonal X axis were mesured wusing Image|
software (N ational Institute of Health, Bethesda, USA ) under the three bad levels described
(F=0y, F=1,and F =03 (Figure 6)

(left) (right

Figure & Detail of the macroscop i analys s of the macromen ement test {(left) moment prorto bading
(F = 01}, {rightt mament during the applicatson of the 50 N boad (F « 1) In both mmages, the “a”
indicates the reference mark added to the abutmentand the red armows mdxak the transition ans
between the pros thetx abutment and the smooth collar of the implant

2.4 Stabighianl Al ys

The Ande son-Darling test was applied to the results of the dependent variables to
determine the normality of the distribution of the samples

The Mann-Whitney test was used to calculate the possible relationship between the
different vanables studied {IT, RFA, and micromovement). If p <005, differences i the
comparnson of the dependent variables are conside red statstically significant

Finally, the Pearson come bation coethicient wasapplied to cormoborate the rela bonship
between 1SQand micomovement, accordmg fo the evide noe available in the bikerature [15-15)
Fora resultequal o 0, these variables ane considered unrelated, and they will be considered
related if it & higher or bwer than 0, directly or mvensely, based on whether the coefficient
acquires a positive or negative value, rspectively

3. Results

Table | shows the descriptive statistics of the study’s dependent vanables {mean
and SD), the result of the statistcal signibcance of the difference between variables when
applying the Mann—Whitney test, and the Pearson corre lation coefficient between the 1SQ
and micromovement vanables

Table 1. Descrptive statistacs (mean and SD) of the dependent vanables analvzed (mserton torque, resonance frequency
analysis, and micromovement) and statistaal sigroficance of the diffarences between independent varables (8 anum and

arcomna)* Sutsncally significant (o « 0.05,p < 005)

Variable Anderson-Darling Test R Val Z
V
for Normality N Mean (S 'M“w“' N Mean (SDy
Torque AD« 169 p <008 pa| 237.029) A ) | 2906 (11 458}
15Q AD « 1431 p <006 2 E206 (10611) * 002% pal 69 429 (6 A20)
Mxromav X AD « 53 o < 006 b YAS(112426) 03847 21 W40 (152 761)

Pearson corrdation
coefficent 0&73 oow
BEQ-mac romay
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Regarding [T, we see a vahie above the mean achieved in the Zr implant group
{2990 MNem ) when companed with Tiimplants {23 Mem). This difference turned out to be
alatistically s gnifscantwith p < 005 (p = 00483} Regarding REA, again, the 50} mean va hae.
wete highe o the £r implants than the Ti implamts (69029 versus 62095 respective ),
anad theme differences wene also statistically signd eant with p <005 (p =0 0259}

However, comparing the mean micromavermen t vahies of the implan s when kad
in applied at F =1 (50 N} in the othegmal X axis, the vahies barely reach a difference of
ome micmn (335 for Ti andd 94850 for £r) and are neod statistical ly signifcant (p =0 3867)
according o the Mano=Whitney test.

Reganding the aormelaton betvween 50 and micromovement, for both tyvpes of imp lant
besbed (L1 and Ti) there is an invese near relationship bebween both variables, so itis to
be expocted that the higher the 150, the lower the micomovement. However, the degree
o cormelation is higher for Ti | <0067 3) and weaker for £ | <0007 ) | Figume 7).

- . -
. % -
Iu - = - .

Flgure 7. Scatter photof 150 vahies versus mics movements {ium | for itanmm i wircomium mplns

d. Discussion

The objective of this experimental invitno shudy was to establish the differences
in primary stability between two different implant materiab (Zr and Ti) in relbbon e
dependent vartables, such as [T REA, and micromavement.

For this purpose, a cow rib bone was used o s shudy maodel, sttemping to sioms b e the
conditions of a maxillary alveslir process. The high SDs kaind in some of the dependent
vanables, especially micremavement. demanstrate the lbick of amageneity of the density
and proesence of cortical bene support. Regardless, this mode | has boen wed regularly i
wludion of milar desgn and oi e mn b obectives | 15=15] and it & closer toa Hving bome
mard el than pehuretha ne resins [22.23].

However, the study is not without limitations. We based our choioe of the applied
statie fenoe {50 N-6") on Watanabe's sty [24]. [tis clear that this type of losd canmot
exsctly reproduce the complesity of the reultant Forces created during chewing, which also
emen tally constitute o dynamic losd. On the other hand,, in order to smplify e proces
and make it feasible, we have exchaively considered the disp lice ment of the implant on the
arthagonal X axds. However, we beliove that this i logieal, sgven that varowm shsdies have
shown that REA is melated ko lateral implant displacement upon application of kead |14,15].

The two inp Lnts being evalusted , which constihu bed the indep endent variables, wene
made of matenials with very di Berent Young's modialm valises (Tiand e 110 and 200 Gla
respectively). However, as indicated above in Section 2, their designe and dimensions
wrre kdentical, and care wan even baleen b remave surface mou ghieas modificatione The
surface of bod bypes wan machined, and their roughness therelon depended only on the
marphalegy of the milling instrument. [t was important o ke this precaution so & noet
b erwate a conlsunding variable, & varkus shidies heve provided results with magher
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surfaces generating a higher friction cosflicient during imp lint insertion and tending o
generate hgher IT [23-25).

Iry the scientific lterature currently availible, we have nol found shudies comparing
stability values betwesn Zr and T1 implan s wing [T and REA, with the exception of the
stusdy by lbrahim et sl [26). This sthsdy wsed an experimental in vt test model similar to
avurs, and whe re appropriste, wed pohrurethane esin blocks. As in ouwr shedy, Zr obiained
higher 150 and [T vahaes than Ti. However, in this shady, there was o homaogensity in
the chamcteristics and designe of the implan s bein g compared, which could conatitule a
perbenybial covariate.

O thae ovther hamad, & rocent o sperrimemvis Lin vt s hedy wi ng homogeneous pa hyurethan
foamn material, which sinmslaied alveols r bone, concluded that the increasing density of the
resin and und er-dril ling protocals wene related to higher IT lor inbernal connecion zirconia
implants. |n that same shudy, with comventional drilling protocols in kw and medium
dematy support resing, conditons similar to hose of our trial, they obtain T averages
rarging from 1501 bo 28 98 Mem, valoes close bo those of our avemges in the sircondum
implant (2908 Nem) [27]. Likewise, in an esperimental study in an animal maode | {fos
havumed dosgal, the authars esbed b groups of zconium imp links and one Hlandum as
conirel, all of them of different d esi gn and macrogeometry. In their resulis, they show thai
their growp L (sandblasied zirconda phas all microgrooved) presends T values higher than
that thase of Hlaniem. Again, to the contrany of our shsdy, not having taken inlo account
the nflwence of the imp lind geometry on the 1T, it may have been a confounding variable if
not & covariate |25].

Hemides, studios can be found in the litembure, especially i animal models, thai
compare the bwo types of implanis that we heve gvaluated (Ti and Zr) The dependent
varisble that & oflen analyeed & the Bone to Inplant Condact (BIC ). In this sensie, Dhubruille
et al, | 29], in their histomarp hemetric snalysis of the implant bone interface, conchsde that
Ar implanis obtain s mean BIC percentage higher than that of ttanium. These meaulls ae
consistent with the conchsdons of other studies with similar design and objectives [ 1=
However, other studies show similar resalis i this regard for both materials [5-37]. In
genaral, all of these shedies moommend the need lor well-desd gned long-term dindcal frials
o ahavw peri-implant bone outcomes and the clinical perlormance of Zrimplants.

[t s also possible to fnd clingeal studios comparing the two types of imp lanis. Again,
sl differences in primany skability are noet evalus bed and survival during the follow-
up perisd is taken into account. Payer ot al, [ 35] investigated two-pioce zirconia and
i famium implanis loaded with cemented crowna Alber a X-mondh period, survival mies
of 93.3% and 100, mspectively, were rocorded. On the contrary, Ostman |7 ] retained
remayvable hybrid denhams in 73 one-piece zirconia imp lands and 5 titanium imp Lands in
24 edeniulos patiends. After 16 months, survival rates of 82, 1% were reavrd ed for B fanium
and 71, 2% for sirconia, with the latber showing a considerable decrease in the sury ival
rake, Ciramad et al [40] are performing & fve-year clinical follow-up after the placemaent
af single-piece Lr implanbs. As relevant data for our study, in order 1o achieve adegquate
primary stability, these were msertod with an insertion orque of 40 MNem. The mean of owr
IT was 25 Mem, anad s with high borgues there is the risk of implant frachure.

Fimally, despite the higher IT and BEA values of Zrimplans with regard b micm-
maverment, mo s b tically signi eant differences were fowund with those of T1. Ina shady
preblished by our own megarch growp in 3015, with a design similar bo the current one, we
Fovamed am imversa limear relabionabip betwes n 150 vahues and the micromaovemen | of the
implamts, in this case of Htamiam |13, In this regand, these results were very similar to
those fowmd in the current shudy, where we have agam lound a siron g cormelation between
the 1503 and micramavement of Tiimp lantas { Pearson coeflscent of ~04673 and —0.8 in the
2015 shudy ). However the inverse linear relationship between 150 and micromovement of
Zr implanis is weak, =000, This weak corme lation may be due o the elastic properties
af Zritaell, One st conadder that the REA is re bl biv e o the mans and elmbic properties
ol the mate rial being analyeed. The difference between the mass of a Zr implant and a Ti
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implant is negligible due to e volume of the implant itself, but its Young's modulus is
practally double. Ulimately our esultsallow us o susped that Zrimplands will tend to
provide higher 1503 values not complete by related to the stiffness of the supportingg bone,
bt to its own intrinsic stiffness

The climical relevance of the results nfwr:m.ld}r s that they lead us to recomme nd
caution regarding protomls for Zr implants that are besed on primary stability studies of Ti.
Uising; the [T amd 150} meams for £ implants 299 and #9.4}, they would be very close to the
30 Mem and 710 150 va hues recommended by dinical studies in order to safe by perform an
immesdia ke loading protocol [16,17]. However, acond ing o our study, for Zr, the associated
micromavement could present unsuitable vahoes f'm'mum‘ltcp‘.!bm‘l

More im vitro and clinical sted s are required, with designs providing maore evidence
tor evahaate the behenvior regarding the :hbu]it:,rnfimphnh mande of highly rigid materiak.

5. Conchosions

I view of our results and tikj'lgintnmntlt:ﬁrrﬁtiﬁnuinhﬂuﬂmﬁﬂctﬂ:ﬂ-nf
studies, it canbe conchided that Zrimplants have !:ignifi:arﬂ}r higher ITand REA values
than Ti imp lands, amd in terms of micromovement they do not have !ciﬂ'i:ificﬂntd:if‘fﬂm:::
when a load of 530 N is applied. Based on these results, it isnot possible tocomple ey repect
the nuall hoypothesis comes dered .

The clinical recommends bion is, regarding Zr implants, to not apply decision-making
proviocals that ane besed on the primary stability of Ti implants.
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ESTUDIO COMPARATIVO PILOTO; INFLUENCIA DE LA RIGIDEZ DEL
IMPLANTE EN LA MEDICION DE SU ESTABILIDAD MEDIANTE ANALISIS
DE FRECUENCIA DE RESONANCIA

conmese Trabajo: _
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Autor:

Coautores:

RESUMEN

OBJETIVO PRINCIPAL

Determinar la influencia del material de fabricaciéon del implante en la frecuencia natural de
vibracion del mis- mo y como consecuencia en sus valores de estabilidad 1SQ.

MATERIAL Y METODO

Se realiza un estudio piloto comparativo in vitro en bloques de espuma de poliuretano con
cortical y sin cor- tical (Sawbones, Pacific Reserch Laboratories Inc), simulando las distintas
propiedades mecanicas del hueso trabecular de la region posterior del maxilar superior. El
bloque con cortical se encuentra cubierto con una resina epodxica de 1mm de grosor que
reproduce las propiedades mecanicas del mismo y una densidad de 0,32 g/cm. Para ello, se
han labrado 40 lechos implantarios, con el mismo protocolo quirdrgico en cada bloque. A
continuacion, se ha colocado cada uno de los implantes, Essential Cone 4,5*10 mm fabricado
en TisAlsV con un moédulo de elasticidad de 110Gpa y Essential Cone 4,5*10mm de ZrO2 con
200 Gpa, en los lechos ya preparados, utilizando un torquimetro previamente calibrado. Una
vez colocados, se han medido 2 parame- tros, torque de desinsercion y la estabilidad con
analisis de resonancia magnética (RFA). Con los implantes extraidos se ha repetido la
operacion 19 veces, para lograr una muestra de 20 para cada tipo de implante. La toma de
datos responde al registro de cada uno de los parametros previamente mencionados. Su
analisis se ha realizado a través de una hoja de calculo Excel.

RESULTADOS

Los datos obtenidos en el bloque sin cortical muestran que no hay diferencias significativas
entre los distintos materiales de implantes tanto en las mediciones de torque (28,28 para ZrO2
frente a 25,88 a Ti), asi como de estabilidad (67/68,52 ISQ ZrO2 frente a 66/66,72 1SQ Ti).
Mientras que los datos obtenidos en bloque con 1mm de cortical, revelan diferencias
significativas entre ambos; torque (40,35 ZrO2 frente a 26,65 Ti) y estabilidad (80,85/80,5 ZrO2
frente 75,15/73,4 Ti)

CONCLUSIONES

A partir de los resultados obtenidos se confirma nuestra hipétesis inicial, en la cual, planteamos
lo siguiente: el uso de distintos materiales con distinta rigidez hace variar los coeficientes de
estabilidad de los implantes.
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